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plus, quam profligavimus, restat, sed magna pars est profectus velle proficere.“ 
 
„Lasst uns also nicht aufgeben und beharrlich bleiben! Es bleibt noch mehr zu tun, als wir 
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1 Einleitung 
Die Mikrofluidik ist ein Teilgebiet der Mikrosystemtechnik, das den Einsatz von Mikro-
systemen zur Handhabung von Gasen und Flüssigkeiten im Sub-Milliliterbereich behandelt 
[1-4]. Darunter wird im Allgemeinen die kontrollierte Einspeisung, Vermischung, Steuerung 
und Reaktionskontrolle von Flüssigkeiten und Gasen in mikrotechnischen Bauteilen oder Sys-
temen verstanden. Aktuelle Anwendungsgebiete der Mikrofluidik sind z.B. die Wirkstofffor-
schung, die Diagnostik, die Genom-Analyse und die Umweltanalytik. Mikrofluidische Syn-
thesesysteme werden als Reaktoren in der chemischen Verfahrenstechnik zur 
Prozessentwicklung, Kombinatorik (z.B. in der Materialforschung), zum Screening (z.B. bei 
der Untersuchung von Medikamenten) und im zunehmenden Maße in der Biokatalyse einge-
setzt [1, 7-9].  
Teure und aufwendige chemische Syntheseprozesse werden immer häufiger durch      
biokatalytische Prozessführungen substituiert [14]. In der Biokatalyse werden Enzyme oder 
Bakterien zur Katalyse von chemischen Reaktionen verwendet [9, 10]. Aufwendige und kos-
tenintensive chemische Prozesse, wie z.B. Herstellung von Vitamin C, Aspartam oder Anti-
biotika, können durch biologische Prozesse effektiver und effizienter durchgeführt werden 
[14]. Bei biokatalytischen Systemen ist der Bedarf an vielen parallelen Versuchen im Mikro-
maßstab besonders hoch, da solche Prozesse im Allgemeinen langsamer ablaufen und in der 
Entwicklungsphase teurer als vergleichbare chemische Prozesse sind [9-14]. In vielen Berei-
chen der Mikrobiologie, Pharmazeutik und Medizin ist ein Screening von biokatalytischen 
Reaktionen notwendig (z.B. Selektion von geeigneten biologischen Stämmen oder optimalen 
Kulturbedingungen). Hierzu müssen Mikrobioreaktoren entwickelt werden, die auf kleinstem 
Raum eine geeignete Umgebung für die biologische Kultivierung liefern [1, 14]. Die zu be-
fördernden Flüssigkeits- oder Gasmengen liegen hierbei oft im Nano- und Subnanoliterbe-
reich.  
Bei Verwendung von pneumatischen Systemen, als Aktuationsmechanismus, in hochpa-
rallelen Mikrobioreaktoren besteht der Nachteil, dass sowohl zur Aktuation, als auch zur 
Steuerung viele externe pneumatische Ventile benötigt werden [2, 3, 5]. Um die externen Ven-
tile zu substituieren, können komplexe fluidische Netzwerke mit integrierten passiven Mikro-
ventilen geschaffen werden, die die Anzahl der externen Ventile reduzieren und die Integrati-
onsdichte des Systems erhöhen [2, 3, 5]. 
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Die zentrale Kennzahl zur Charakterisierung von mikrofluidischen Ventilen ist die Dio-
dizität, die das Vermögen des Ventils beschreibt, die Stoffströme zu steuern. Eine hohe 
Schließfähigkeit der Ventile ist für starre Materialien nur durch aktive Ventile zu erreichen. 
Der Nachteil der aktiven Ventile ist der hohe Steuerungsaufwand und die benötigte Peripherie 
bei komplexen fluidischen Netzwerken. Passive, starre Mikroventile erreichen hingegen nur 
sehr geringe Diodizitäten [18-20]. Bei konventionellen starren Ventilen ist nachteilig, dass zur 
Herstellung ein aufwendiger, mehrlagiger Fertigungsprozess durchgeführt werden muss. Wei-
tere Bewertungskriterien für mikrofluidische Ventile sind der Druckbereich, in dem sie einge-
setzt werden sollen, die Komplexität der Produktion und die Dauerfestigkeit [5]. 
Neben den technischen Ventilen existiert in der Natur ein einfaches passives Ventil: Die 
Venenklappe im venösen Blutsystem des menschlichen Körpers. Dieses Ventil steuert auf 
einfache und effektive Weise den venösen Blutstrom zum Herzen [15-17].  
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2 Zielsetzung 
In einem bionischen Ansatz soll erstmalig das Prinzip der Venenklappen technisch in 
pneumatisch aktuierte, duktile Mikrofluidsysteme aus Polydimethylsiloxan (PDMS) umge-
setzt werden. Um das Ventilprinzip technisch umzusetzen, werden die Mikroventile nach dem 
Vorbild der Venenklappen konstruiert, analytisch beschrieben, numerisch simuliert, anschlie-
ßend gefertigt und charakterisiert.  
Bei charakteristischen Kanaldurchmessern in mikrofluidischen Systemen von ca. 10-
1000 µm [1-5] soll geklärt werden, ob die Anwendung der Kontinuumsmechanik ihre Gültig-
keit bei der analytischen bzw. der numerischen Erfassung der strömungsmechanischen Prob-
lemstellungen behält. In Mikrokanälen und -ventilen treten im Gegensatz zu Makrosystemen 
andere Effekte in den Vordergrund, die einer genauen, für jedes neue Fluidelement individuel-
len Beobachtung bedürfen [21-24]. Während im Makrobereich volumengebundene Effekte 
wie Trägheits- und Schwerkräfte bestimmend sind, dominieren im Mikrobereich oberflächen-
gebundene Effekte wie Grenzflächenspannung, elektrostatische und elektrokinetische Kräfte. 
Die Ausprägung der Effekte können formal mit Hilfe der Dimensionsanalyse und der dimen-
sionslosen Kennzahlen beschrieben werden, welche mit Hilfe des Buckinghamschen Pi-
Theorems klassifiziert werden können [19, 22]. Auf der Grundlage dieser Vorarbeiten wird 
das Design zur Konstruktion der Ventilstrukturen abgeleitet. 
Neben der experimentellen Verifikation von Strömungseigenschaften ist die Simulation 
des Strömungsverhaltens von großer Bedeutung für die Auslegung der in dieser Arbeit behan-
delten mikrofluidischen Ventile. Die klassischen analytischen Beschreibungen der Strö-
mungsvorgänge, wie z.B. die Navier-Stokes-Gleichung, sind nur für sehr einfache Geometrie 
geschlossen lösbar [19, 20, 22]. Um das Verformungsverhalten zu verstehen, werden numeri-
sche Fluid-Struktur-Simulationen durchgeführt. Hierbei werden erstmalig stark gekoppelte 
Fluid-Struktur-Simulationen für duktile Mikrofluidventile nach dem Vorbild der Venenklap-
pen aus PDMS durchgeführt.  
Um die Venenklappen technisch nachzubilden, ist ein elastisches Material, wie z.B. Po-
lydimethylsiloxan, erforderlich. Die Herstellung der Ventile aus PDMS erfolgt mit Hilfe von 
klassischen softlithographischen Techniken ausgehend von Silizium-Formen, die in planarer 
Siliziumtechnologie hergestellt werden. PDMS ist ein kostengünstiges Silikon, das eines der 
meist verwendeten Substrate für mikrofluidische Systeme ist [2-4]. Die Einsatzfähigkeit von 
PDMS für biokatalytische Reaktionsführung wurde in der Literatur bisher noch nicht hinrei-
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chend beschrieben. Im Rahmen dieser Arbeit soll die Einsatzfähigkeit am Beispiel der basi-
schen Lauge Natriumhydroxid untersucht werden. 
Die experimentelle Charakterisierung der Ventile wird sowohl mit Hilfe von miniaturi-
sierten Drucksensoren, als auch durch fluoreszenzspektroskopische Verfahren durchgeführt 
werden. Das fluoreszenzspektroskopische Verfahren wird zur Charakterisierung der Strö-
mungsvorgänge und Diodizitäten von bionischen mikrofluidischen Ventilen eingesetzt. 
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3 Stand der Technik und Grundlagen 
3.1 Mikrofluidische Ventile  
In der Mikrofluidik werden zwei Gruppen von Ventilen eingesetzt, um Fluid- oder Gas-
ströme zu steuern: aktive und passive Ventile. Beide Gruppen können aus flexiblen oder star-
ren Materialien aufgebaut sein [1-5, 18-20]. 
 
3.1.1 Aktive Ventile mit flexiblen Strukturen 
Aktive Ventile werden durch einen externen Impuls aktuiert. Hierbei werden eine Viel-
zahl von Aktuationsprinzipien, wie z.B. pneumatische, elektrostatische, piezoelektrische oder 
elektromagnetische Aktuation angewendet [3, 5]. Im Weiteren soll auf zwei Varianten näher 
eingegangen werden. 
In [23] wird ein mehrschichtiges System aus PDMS beschrieben, das in Abbildung 1 
dargestellt ist. Dabei ist ein pneumatischer Steuerkanal (300 µm Breite, 50 µm Höhe) durch 
eine Membran (10 µm Dicke) vom Fluidkanal (200 µm Breite, 50 µm Höhe) getrennt. Über 
eine Zuleitung wird im Steuerkanal Druck aufgebracht, der eine Membran verformt und zum 
Verschluss des Fluidkanals führt. Der minimale Aktuationsdruck, um einen Verschluss des 
Fluidkanals zu erreichen, liegt im kPa-Bereich [23]. 
 
Abbildung 1: Mehrschichtiges Mikroventil nach [23] 
Für jedes Mikroventil wird ein externes Ventil zur Aktivierung benötigt. Diese Ventilva-
riante wird durch softlithografische Abformprozesse hergestellt. Es sind mehrere Prozess-
schritte nötig, um die drei einzelnen Schichtstrukturen zu fertigen und miteinander zu fügen.  
In [24] wird ein biomimetisches Mikroventil vorgestellt, das als funktionales Element 
Hydrogele verwendet und in Abbildung 2 auf der linken Seite dargestellt ist. Das pH-sensitive 
Hydrogel ist in Form von Balken in einem Glaskanal polymerisiert. Wird basische Lösung in 
Fluidkanal 
Steuerungskanal 
Substrat 
Zuleitung 
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den Kanal gegeben, so expandiert das Volumen des Gels bis zu einem Faktor von 5 und ver-
schließt den Kanal.  
  
Abbildung 2: (Links) Bild der Ventile. (Rechts) Druckmessung bei Aktivierung und 
Deaktivierung des Hydrogel-Ventils durch Veränderung des pH-Wertes nach [24]  
Bei niedrigen pH-Werten schrumpft es wieder zusammen und öffnet so das Ventil. Auf 
der rechten Seite ist der Druckverlauf in Abhängigkeit der Zeit dargestellt. Der Druck steigt 
bis auf einen Wert von ca. 1,4 psi (9,653 kPa) an, nachdem basische Lösung (pH-Wert 8) in 
den Kanal gegeben wurde. Um das Ventil zu öffnen, wird ein saures Medium (pH-Wert 3) in 
den Kanal gegeben [24]. 
Die präzise Ausrichtung der Strukturen in den Mikrokanälen ist eine wichtige Voraus-
setzung für die Funktionalität der Ventile. Die Schaltzeiten des biomimetischen Ventils sind 
im Vergleich zu klassischen Mikroventilen hoch und liegen im Minutenbereich. Die Zeit für 
das Anschwellen beträgt 6 Minuten, die für das Abschwellen wird mit 3 Minuten angegeben 
[24]. 
 
3.1.2 Aktive Ventile mit starren Strukturen 
Bei aktiven Ventilen mit starren Strukturen werden z.B. Kugeln mit Durchmesser im 
Mikro- oder Millimeterbereich als Schaltelement eingesetzt, die durch einen magnetischen 
Impuls aktuiert werden [1, 5, 25].  
100 µm 
100 µm 
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Abbildung 3: Aktives Mikroventil mit starren Elementen, nach [70] 
In Abbildung 3 ist ein Mikroventil mit einer Eisenkugel dargestellt [70]. Das System be-
steht aus drei Polysulfon-Lagen (PSU), drei FeNiCr-Metall-Lagen und einer Eisenkugel als 
Schaltelement. Die Kugel wird durch die Spule (300 mA) bis zu 350 µm hochgehoben, um 
den Gaseinlass freizugeben. Das Ventil kann, bei einem Eingangsdruck von 200 kPa, den 
Gasdruck am Auslass von 0 bis 112,5 kPa regeln. Die minimale Schaltzeit beträgt 10 ms [70]. 
Das Ventil weist kurze Schaltzeiten sowie eine geringe Leckrate (ca. 0,27%) auf und be-
sitzt die Fähigkeit, den Gasstrom analog zu regeln. Nachteilig kann der erhöhte Fertigungs- 
und Fügeaufwand der einzelnen Lagen sein. Die Schaltkinetik ändert sich, wenn das System 
nicht orthogonal zum Schwerefeld ausgerichtet ist [70]. 
 
3.1.3 Passive Ventile mit flexiblen Strukturen 
Diese Ventile enthalten als funktionale Elemente meist flexible Strukturen, wie Klappen 
oder Membranen [1, 2, 5]. Die beweglichen Strukturen der passiven Ventile werden durch die 
Strömungskräfte angetrieben und verengen bzw. erweitern den Strömungsquerschnitt bei ei-
ner Durchströmung in Sperr- oder Durchlassrichtung. 
Zengerle et al. [26] stellt eine elektrostatisch aktuierte Pumpe vor, die als Ventile zwei 
Siliziumklappen besitzt und in Abbildung 4 dargestellt ist. Die Pumpe erreicht eine maximale 
Pumprate von 850 µl/min und einen hydrostatischen Druck von 310 hPa [26].  
Die Aktuationskammer wird durch eine sinusförmige Spannung mit einer Amplitude 
von 150-200 V bei Frequenzen von 0,1 – 300 Hz ausgelenkt. Das Einlassventil, das auf der 
linken Seite der Abbildung 4 dargestellt ist, lässt bei Kontraktion der Aktuationskammer Fluid 
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in die Pumpkammer. Bei der anschließenden Relaxion der Kammer wird das Einlassventil 
geschlossen und der Druck in der Kammer öffnet das Auslassventil.  
Die Ventile aus Silizium werden aus nasschemisch anisotrop geätzten Siliziumwafern 
aufgebaut. Die Ventilklappe besteht aus einer dünnen Siliziummembran mit einer rechtecki-
gen Grundfläche. An einer Kante sind die Membranen fest gelagert. Der Fertigungsprozess 
des mehrlagigen Systems ist aufwendiger als z.B. im Falle softlithografisch erzeugter Ventile 
[2, 5]. 
 
Abbildung 4: Bidirektionale Pumpe mit flexiblen Siliziumbalken als Ventile, nach [26] 
 
3.1.4 Passive Ventile mit starren Strukturen 
Die Form von passiven Ventilen mit starren Strukturen ist meist so ausgelegt, dass der 
Strömungswiderstand von der Durchflussrichtung abhängt [18, 20].  
Starre Ventilstrukturen wurden u. A. bei Bardel et al. [20] untersucht. Die Herstellung 
der Strukturen erfolgt durch selektives Ätzen von Glas. Diese Fluiddioden sind so gestaltet, 
das in eine Richtung mehr Energie dissipiert wird und so ein höherer Druckverlust entsteht. 
Es wurden z.B. so genannte Tesla Dioden untersucht, bei denen in Sperrrichtung ein Teil der 
Strömung abgezweigt wird. Dieser Teilstrom wird umgelenkt und wirkt der Hauptströmung 
entgegen, wie in Abbildung 5 dargestellt ist [20]. Die erreichte Diodizität für unterschiedliche 
Ventilvarianten lag unter 1,74 bei Drücken im kPa Bereich [20]. 
 
 
 
  
17 
 
 
Abbildung 5: Simulation einer Tesla Diode, nach [20] 
Ein weiteres starres Ventil beschreibt Schlüter in [18]. Die Herstellung erfolgt durch 
photolithographische Prozesse in SU8-Lack. Bei den so genannten Borstendioden ragen dün-
ne Strukturen schräg in den Kanal hinein. In die angenommene Durchlassrichtung ergibt sich 
ein höherer Druckverlust als in die angenommene Sperrrichtung. Abbildung 6 zeigt die Ge-
schwindigkeitsverteilung als Ergebnis einer numerischen Simulation. 
 
Abbildung 6: Geschwindigkeitsverteilung: Sperrrichtung (unten), Durchlassrichtung 
(oben) [18] 
Bei Durchströmung in der Richtung, in der es zu einem höheren Druckverlust kommt, 
bilden sich Totwassergebiete hinter den Borsten, wodurch der effektive Kanalquerschnitt ver-
ringert und die maximale Geschwindigkeit erhöht wird. Außerdem kommt es zu einem Prall-
platteneffekt, da die Strömung aufgrund der Form der Borsten senkrecht auf die nachfolgende 
Borste trifft. Aufgrund von Druckschwankungen durch den oszillierenden Betrieb des Aktua-
tors und den Impulsübertrag auf die Borsten wird in der angenommenen Durchlassrichtung 
mehr Energie dissipiert als in die angenommene Sperrrichtung. Hier wird die Strömung um 
die Borsten herumgeführt; es entstehen kaum Totwassergebiete (Abbildung 6, unten). Der 
Strömungsrichtung Strömungsrichtung 
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effektive Kanalquerschnitt und somit der Massenstrom ist größer als in der anderen Richtung. 
Bei einem Druck von 500 hPa wurde ein maximaler Massenstrom von 6*10-5 kg/s in die eine 
Richtung und 7*10-5 kg/s in die andere Richtung gemessen, was einer maximalen Diodizität 
von 0,83 entspricht [18]. 
Der Vorteil der passiven Ventile mit starren Strukturen ist, dass sie keine mechanischen 
Strukturen besitzen und somit relativ robust gegenüber Strömungen sind, die Partikel enthal-
ten. Allen beschriebenen starren Fluiddioden ist gemeinsam, dass sie die Strömung entgegen 
der Durchlassrichtung nicht vollständig unterbinden, sondern lediglich den Druckverlust in 
eine Richtung erhöhen. Sie werden nur in Pumpsystemen eingesetzt, die einen oszillierenden 
Aktuator besitzen [1, 18, 20]. 
 
Abbildung 7: Funktionsprinzip der Venenklappe: links Skizze, rechts Venenklappen 
in einer Beinvene eines Schweins nach [27] 
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3.2 Ventile im venösen Blutsystem 
In beiden Fluidsystemen des menschlichen Körpers, dem Blutsystem und dem lympha-
tischen System, existieren Ventile, die den Fluidstrom steuern [15-17, 27]. Während die arte-
rielle Blutströmung von der Kraft des Herzens erzeugt wird, erfolgt der venöse Blutrückstrom 
zum Herzen passiv und entgegen der Schwerkraft [15-17]. Dies ist erst durch die Venenklap-
pen möglich. Durch die Muskeltätigkeit der Beine werden die dünnwandigen Venen bei der 
Muskelanspannung leer gepresst und damit das venöse Blut darin nach oben verdrängt.  
Die Venenklappen sind Faltenbildungen des Endothels der Venen. Sie bestehen meist in 
Form von zwei segelförmigen Strukturen aus Bindegewebe [15-17, 28]. Dieses wiederum 
besteht aus ortsansässigen und mobilen Zellen, sowie einer Zwischenzellsubstanz, auch Ext-
razellularmatrix, die aus einer Grundsubstanz besteht, in die kollagene, retikuläre und elasti-
sche Fasern eingelagert sein können. Diese aus fibrillären Proteinen bestehenden Fasern bil-
den ein dichtes Maschenwerk, welches von stark quellenden Proteoglykanen gefüllt ist und so 
einen biologischen Faserverbundstoff darstellt [28]. Die Funktion der Ersteren besteht darin, 
Zugkräften zu widerstehen, während Letztere kompressionsdämpfend wirken.  
Die Venenklappen verhindern den Rückstrom des Blutes, so dass die Venen sich nur von 
unten wieder auffüllen können, bis sie erneut leer gepresst werden. In der Abbildung 7 ist das 
Funktionsprinzip einer Venenklappe in der Seitenansicht auf der linken und eine Aufnahme 
aus einer Beinvene eines Schweines auf der rechten Seite dargestellt [27]. Strömt das Fluid 
von unten nach oben, so erfolgt keine signifikante Änderung der Strömung. Fließt das Fluid 
dagegen von oben nach unten, so erhöht sich der Druck in den Taschen des Ventils. Dieser 
Druck bewirkt eine Einschnürung des Kanals. Das gleiche Prinzip wird, im deutlich kleineren 
Maßstab (bis 5 µm), auch im Lymph-System realisiert [15-17]. Im Blutsystem des Menschen 
entstehen im Ruhezustand unter Normalbedingungen ein Druck von 13,3-17,4 kPa für den 
maximalen Druck in der Herzauswurfsphase (systolisch) und 8-11,3 kPa für den minimalen 
Druck in der Herzfüllungsphase (diastolisch) [15-17]. Hierbei entstehen in großen Arterien, 
wie beispielsweise der Arteria femoralis, mittlere Strömungsgeschwindigkeiten von bis zu 1,5 
m/s [15-17]. 
Die Venenklappen bieten gegenüber den beschriebenen technischen Ventilen den Vor-
teil, dass sie als passive Dioden keine externe Peripherie zur Aktuation benötigen. Sie können 
aufgrund ihrer duktilen Struktur den Fluidstrom in Sperrrichtung vollständig unterbinden. 
Darüber hinaus haben sie durch ihre flexiblen Klappen einen sehr einfachen Aufbau. Eine 
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technische Umsetzung dieses biologischen Prinzips bietet die Möglichkeit, die Integrations-
dichte in komplexen, mikrofluidischen Systemen zu erhöhen [33, 34]. 
 
3.3 Charakterisierung von mikrofluidischen Ventilen 
3.3.1 Durchflussmessungen und Diodizitäten von mikrofluidischen Ventilen 
In der Literatur werden unterschiedliche Verfahren beschrieben mikrofluidische Ele-
mente, insbesondere mikrofluidische Ventile, zu charakterisieren. Ein zentrales Charakterisie-
rungsverfahren ist die Durchflussmessung. Sie basiert auf der Messung des Massen- bzw. des 
Volumenstroms. Pro Zeiteinheit t wird die Masse m oder das Volumen V betrachtet, das den 
Kanalquerschnitt A passiert. Der Massenfluss wird analytisch beschrieben durch: 
∫== dAudt
dm
m )(ρ& , und 
V
m
=ρ         Formel 1 
Der Volumenstrom wird analytisch beschrieben durch: 
∫== dAudt
dV
V )(&            Formel 2 
Für die laminare Durchströmung eines Rohres mit kreisförmigem Querschnitt durch ei-
ne homogene, viskose Flüssigkeit lautet der Volumenstrom: 
l
pr
dt
dV
V
η
π
8
4∆
==&            Formel 3 
Mit r dem Radius in [m], l der Länge des Rohres in [m], ∆p der Druckdifferenz über die 
Länge des Rohres in [Pa], ρ der Dichte in [kg/m3], u der Geschwindigkeit in [m/s] und η der 
dynamischen Viskosität der strömenden Flüssigkeit in [Pa*s]. Gleichung 3 wird als das Ge-
setz von Hagen-Poiseuille bezeichnet und kann aus dem stationären, parabolischen Strö-
mungsprofil durch ein Rohr, aus der Navier-Stokes-Gleichung  hergeleitet werden [29, 30]. 
Das durchfließende Volumen wird über die Bestimmung der mittleren Geschwindigkeit 
des Fluids bestimmt, denn durch Reibung innerhalb des Fluids wird ein charakteristisches 
Geschwindigkeitsprofil über den Kanalquerschnitt ausgeprägt. Über den Radius R ergibt sich 
die Geschwindigkeit: 



 −= 2max )(1)(
R
r
uru           Formel 4 
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Die zentrale Kennzahl, um Mikroventile zu charakterisieren, ist der Quotient aus dem 
Druckverlust in Sperrrichtung sp∆  und dem Druckverlust in Durchlassrichtung dp∆  über ein 
Ventil bei gleichem Volumenstrom V& , die Diodizität: 
constps
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        Formel 5 
Die Diodizität kann sowohl aus dem Quotienten des Druckverlustes als auch dem der 
Volumenströme berechnet werden [19, 20].  
 
Beispiele für Durchflusssensoren in mikrofluidischen Systemen 
Einige Durchflusssensoren nutzen die Impulsübertragung der Fluide durch Messung 
von Drücken auf mechanische Bauteile, wie Membranen oder dünne Querbalken. Die Verbie-
gung bzw. die Verformung dieser Bauteile kann piezoresistiv, kapazitiv oder optisch detektiert 
werden [31]. Gemessen wird z.B. der minimale Aktuationsdruck, der notwendig ist, um das 
Ventil vollständig zu schließen [23], oder die Translation der funktionellen Membran. Hierbei 
wird zur Messung die genaue Kenntnis der Geometrie vorausgesetzt [32]. Eine weitere Vari-
ante der Durchflusssensoren misst die Kühlung des Fluids auf einen Heizdraht, der sich in-
nerhalb der Strömung befindet. Hierbei wird entweder der Temperaturabfall bei konstanter 
Heizleistung oder die Heizleistung zur Aufrechterhaltung einer konstanten Temperatur des 
Widerstandselementes aufgenommen [31]. Nachteilig kann sein, dass die konventionelle Hit-
zedrahtanemometrie die Strömung in Mikrosystemen thermisch verändern kann [31]. 
 
3.3.2 Particle Image Velocimetry  
Die Particle Image Velocimetry (PIV) ist ein berührungsloses, zweidimensionales opti-
sches Ganzfeldmessverfahren, um Geschwindigkeitsfelder in Fluiden zu charakterisieren [19, 
61]. In die Strömung werden Partikel gegeben deren Durchmesser, für mikrofluidische Sys-
teme, im µm-Bereich liegt. Zu unterschiedlichen Zeitpunkten werden Aufnahmen der Partikel 
gemacht und deren Geschwindigkeitsvektor ermittelt. Typische Auflösungen liegen im µm 
Bereich [19, 61]. Der Vorteil des berührungslosen Messverfahrens ist, dass die lokalen Ge-
schwindigkeitsvektoren einer Strömung bestimmt werden können. Nachteilig können die Di-
mensionen der Partikel sein und eine mögliche Agglomeration der Partikel, die die Strömung 
beeinflusst, bzw. die Mikrostrukturen verstopft [19, 61]. 
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3.3.3 Fluoreszenzspektroskopie 
In der Bioverfahrenstechnik wird die Fluoreszenzspektroskopie als hochsensitives, opti-
sches Analyseverfahren z.B. in der Biokatalyse zur Charakterisierung von mikrobiellen Kultu-
ren verwendet. Bei diesem kontaktlosen Verfahren wird die Intensität eines fluoreszierenden 
Farbstoffes optisch detektiert [31, 35]. Fluoreszein ist ein fluoreszierender Triphenylmethan-
farbstoff (Xanthen-Farbstoff) aus der Gruppe der Phthaleine [36]. 
 
 
Abbildung 8: Strukturformel von Fluoreszein [36] 
Fluoreszein wird in der analytischen Chemie als Indikator verwendet. Fluoreszein ein 
Fluoreszenzfarbstoff, der bei Anregung mit blauem Licht (Absorptionsmaximum bei einer 
Wellenlänge von 496 nm, z.B. durch einen Argon-Ionen-Laser) grünes Licht (Wellenlänge ca. 
520 bis 530 nm) abgibt. Nachteilig beim Einsatz von Fluoreszein kann seine Abhängigkeit der 
Intensität gegenüber dem pH-Wert sein. Im Bereich von pH 3-10 zeigt sich ein sigmoidaler 
Verlauf der Intensität gegenüber dem pH-Wert. Ab einem pH-Wert von 10 zeigen sich keine 
signifikanten Änderungen [35]. Da in dieser Arbeit pH-Werte von >10 verwendet wurden, hat 
dieser Nachteil keinen signifikanten Einfluss auf die Messungen.  
 
3.4 Softlithographische Herstellungsverfahren 
In dieser Arbeit werden die mikrofluidischen Ventile mit Hilfe softlithographischer Ver-
fahren in planarer Siliziumtechnologie hergestellt. Die Softlithographie ist ein Verfahren zur 
Herstellung von miniaturisierten Fluidsystemen und wurde erstmals 1998 von Whitesides [4] 
vorgestellt.  
Die Softlithographie basiert auf der Abformung einer Struktur mit einem Elastomer, das 
nach dem Aushärten von der Struktur abgelöst und als Stempel in Strukturierungsprozessen 
eingesetzt wird, wie in Abbildung 9 dargestellt ist. Die hohe Elastizität des Elastomerstempels 
ermöglicht eine gute Entformbarkeit. Die Strukturübertragung kann durch die Abformung des 
Stempels mit Kunststoffen, wie Polyurethan, Polyacrylat, PDMS oder Epoxidharzen erfolgen. 
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Ein flüssiges Polymer (z.B. Polydimethylsiloxan) wird auf einen Master aufgetragen, dessen 
Oberfläche vorher strukturiert wurde. Die Oberfläche des Masters kann aus SiO2, Si3N4, Me-
tall, Fotolack oder Polymeren, wie z.B. Polymethylmethacrylat (PMMA), bestehen. Nachdem 
das flüssige Polymer ausgehärtet ist und sich vernetzt hat, wird es vom Master abgezogen und 
besitzt an seiner Unterseite die invertierte Oberflächenstruktur des Masters [33, 37-39]. 
 
 
 
 
 
 
 
 
 
 
 
 
 
 
 
 
 
Abbildung 9: Schema der Herstellung eines Stempels aus PDMS 
 
Ausgehend von diesem Fertigungsschritt können von dem PDMS-Stempel weitere Ab-
züge durch Abformung erstellt werden, die der Oberflächenstruktur des ursprünglichen Mas-
ters entsprechen. Der Stempel kann auch direkt als mikrofluidisches System verwendet wer-
den, wenn er z.B. durch eine Membran versiegelt wird. 
Ein Nachteil der Softlithographie ist, dass sich das Muster des Stempels durch zu große 
Druckkräfte verzerren kann. Hinzu können negative Eigenschaften des PDMS wie Durchsa-
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cken, Quellen und Schrumpfen kommen [33, 37-39]. Demgegenüber steht eine Vielzahl von 
Vorteilen gegenüber konventionellen Verfahren. So ist die Softlithographie ein kostengünsti-
ges Verfahren und die verwendeten Materialien sind vergleichsweise leicht zu prozessieren. 
Viele der softlithographischen Prozesse sind additive Prozesse und verursachen wenig Abfall. 
Darüber hinaus können dreidimensionale Strukturen auf gekrümmten Oberflächen übertragen 
werden [33, 37-39]. Bis zu einem gewissen Grad sind Hinterschneidungen möglich, das heißt, 
dass überhängende Strukturen abgeformt werden können. Die maximal möglichen Aspektver-
hältnisse und die maximalen Abstände von erhabenen Strukturen werden durch den geringen 
Elastizitätsmodul der elastomerischen Werkstoffe und die daraus resultierenden großen Ver-
formungen eingeschränkt.  
Den unterschiedlichen Techniken der Softlithographie ist gemeinsam, dass flexible, or-
ganische Materialien zum Einsatz kommen, anstatt der sonst in der Mikroelektronik verwen-
deten festen Materialien. Diese Auflösung wird durch Van-der-Waals-Kräfte, Benetzung und 
kinetische Faktoren bestimmt [33, 37-39]. 
 
 
 
Abbildung 10: Softlithografische Abformung von Mikrostrukturen nach [33] 
 
3.5 Polydimethylsiloxan  
3.5.1 Beschreibung des Werkstoffes Polydimethylsiloxan 
PDMS bietet als Material sowohl für den Stempel als auch für die abzuformende End-
form eine große Designfreiheit, denn es formt dreidimensionale Strukturen ab und kann auf 
PDMS Polymermembran 
Mikrostrukturierter 4“ Si-
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20 mm 
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nicht planaren Oberflächen eingesetzt werden, wie z.B. auf Linsen oder optischen Kabeln. Da 
es im sichtbaren Bereich weitgehend transparent ist, wird die Prozessierung deutlich verein-
facht und bietet gute Kontrollmöglichkeiten [33, 37-39].  
Seinen vielfältigen Einsatz in mikrofluidischen Systemen hat PDMS vor allem seiner 
physiologischen Unbedenklichkeit (Biokompatibilität) zu verdanken und der Tatsache, dass 
sich seine Eigenschaften durch Einführung funktioneller Gruppen nahezu beliebig variieren 
lassen [1-5, 33, 37-39]. Polydimethylsiloxan eignet sich auch für medizinische Anwendungen 
wie Implantate, in Herzschrittmachern oder Abformungen in der Zahnmedizin, da es bioinert 
ist, d.h. es besteht keine Wechselwirkung zwischen Werkstoff und Gewebe und es werden 
keine toxischen Substanzen im menschlichen Körper freigesetzt. PDMS besteht aus wieder-
kehrenden Siloxaneinheiten mit unterschiedlicher Kettenlänge (siehe Abbildung 11). 
 
 
Abbildung 11: Strukturformel von PDMS 
Eine Elektronennegativitätsdifferenz von 1,7 zwischen Si und O führt zu einem polaren 
Charakter der Si-O Bindung, mit einer Bindungsenergie von 444 KJ/mol [64]. PDMS weist 
eine hohe Temperatur- und UV-Beständigkeit, eine schwere Entflammbarkeit und eine gute 
Chemikalienresistenz gegenüber oxidierenden Verbindung durch die Stärke der Si-O Bindung 
auf [64, 65]. Die Si-O Bindung kann in Anwesenheit von sauren und basischen Katalysatoren 
hydrolysieren [64]. Die niedrige freie Oberflächenenergie und der daraus resultierende hydro-
phobe Charakter der PDMS Oberfläche resultiert daraus, das sich unpolare Methylgruppen 
durch die ausgeprägte Bewegungsfreiheit im PDMS leicht zur Oberfläche orientieren können 
und die anorganischen Ketten abschirmen [66, 67]. Die hohe Bewegungsfreiheit resultiert aus 
dem offenen Si-O-Si-Bindungswinkel von 130-150°, einer niedrigen Rotationsbarriere um die 
Si-O-Ketten und der schwachen Van-der-Waals-Wechselwirkung zwischen den Ketten [66, 
67]. Die offene, Helix artige Struktur der Hauptkette führt, im Vergleich zu anderen Polyme-
ren zu einer guten Gasdurchlässigkeit [64-67]. 
Durch die geringe Oberflächenenergie lässt sich PDMS leicht entformen und von Ober-
flächen lösen. Es eignet sich als Isolator, einerseits thermisch aufgrund der geringen thermi-
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schen Leitfähigkeit und andererseits elektrisch aufgrund der hohen Durchschlagfeldstärke. 
Besonders interessant ist die Transparenz im Bereich des sichtbaren Lichts, die z.B. in Ver-
bindung mit dem beschriebenen Polymethylmethacrylat völlig transparente Versuchsträger 
ermöglicht [1-5, 33, 37-39].  
Da sich mit Polydimethylsiloxan Abformungen mit sehr kleinen Strukturgrößen von    
30 nm bis 500 µm erstellen lassen [1-5, 33, 37-39], eignet es sich für Anwendungen in der 
Mikrosystemtechnik. 
3.5.2 Einfluss von Fluiden auf Polydimethylsiloxan 
Werden in einem mikrofluidischen System aus PDMS Fluide eingesetzt, die die Eigen-
schaften des Substrates verändern, kann dies die Strömung in den Mikrostrukturen signifikant 
verändern [31, 33, 40]. In biokatalytischer Prozessführung werden häufig starke basische Lö-
sungen verwendet, wie z.B. Natronlauge. Der pH-Wert des Nährmediums ist einer der wich-
tigsten Parameter bei der Kultivierung von Mikroorganismen in Bezug auf das Zellwachstum 
und die Entwicklungsfähigkeit [33, 34, 7-14]. Eine Kontrolle des pH-Wertes und eine gezielte 
Titration mit pH-Stellmitteln verhindert die Selbstlimitierung der Organismen [10].  
Eine Änderung z.B. der Adhäsionskräfte kann durch Einlagerung polarer Moleküle in 
die Oberfläche verursacht werden [40]. Im Mikrobereich haben die Oberflächen- bzw. Grenz-
flächenkräfte aufgrund des extrem hohen Verhältnisses von Oberflächen- zu Volumenkräften 
einen entscheidenden Einfluss auf mikrofluidische Effekte. Das Verhalten der Phasengrenzen 
ist von besonderer Bedeutung. An der Grenze eines Dreiphasensystems (Fest-Flüssig-Gas) 
kommt es zu einem Druckgradienten, der die Flüssigkeit unter der Wirkung von Oberflächen- 
bzw. Grenzflächenkräften vorantreibt [41]. Während die Kapillarkräfte in Mikrosystemen in 
vielen Veröffentlichungen beschrieben werden [33, 42], fehlt es an einer Untersuchung des 
Langzeitverhaltens der Adhäsionskräfte von PDMS unter Einwirkung von basischen Medien. 
Die Adhäsionskräfte können aus dem Kontaktwinkel und den Oberflächenspannungen der 
beteiligten Oberflächen berechnet werden [40].  
Weiterhin ändert sich das Strömungsbild durch Änderung der Wandrauheit [22, 29]. Ei-
ne Einwirkung des Mediums auf die Oberfläche kann zu einer signifikanten Veränderung der 
Geschwindigkeiten und Beschleunigungen der Fluide in den Mikrokanälen führen.  
Der Einfluss von Säuren und Lösungsmitteln auf PDMS ist in der Literatur beschrieben 
worden [40]. Für basische Lösungen fehlt diese Untersuchung bisher. Weiterhin kann ein 
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Quellen des Materials durch Einlagerung von Medienkomponenten ebenfalls die Funktionali-
tät und die Geometrie der Mikrostrukturen signifikant beeinflussen.  
Für Wasser und diverse Lösungsmittel ist dieser Zusammenhang beschrieben worden. In 
[40] wurden PDMS-Proben über 24 Stunden in Säuren und Lösungsmittel eingelagert. An-
schließend wurde die Längenänderung als Kriterium benutzt, um das Quellverhalten zu cha-
rakterisieren. Der Einfluss von alkalischen Lösungen, wie z.B. NaOH auf PDMS, wurde bis-
her in der Literatur nicht beschrieben.  
 
3.6 Simulation mikrofluidischer Ventile 
Um unterschiedliche Ventilbauformen in der Entwurfsphase auf ihre Funktionsfähigkeit 
zu testen, werden in dieser Arbeit numerische Methoden (FEM) zur Simulation des Strö-
mungs- und des mechanischen Verhaltens eingesetzt.  
 
3.6.1 Theorie der Simulation mikrofluidischer Ventile 
Bei den eingesetzten Fluiden, Natriumhydroxyd (NaOH) und desionisiertes Wasser, 
handelt es sich um inkompressible, Newtonschen Fluide. Als Newtonsche Fluide werden sol-
che bezeichnet, die einen linearen Zusammenhang des Geschwindigkeitsgradienten zu einer 
auf das Fluid aufgeprägten Scherbelastung aufweisen [22, 29, 30]. Für inkompressible Medi-
en lautet die differentielle Form der Erhaltung der Masse, die als Kontinuitätsgleichung be-
zeichnet wird [43-49]:  
0=⋅∇ v             Formel 6 
∇  ist der Nabla Operator, v ist der Geschwindigkeitsvektor der Strömung.  
Die Navier-Stokes Gleichungen beschreiben die Impulserhaltung einer Strömung. Sie 
entsprechen dem zweiten Newtonschen Gesetz 
∑=⋅
j
j
dt
d
m F
v
,           Formel 7 
Angewendet auf ein Fluidelement erhält man für inkompressible Fluide  
∑=
j
j
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d
f
v
ρ             Formel 8 
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ρ  ist die Dichte und jf sind die auf das Volumen bezogenen äußeren Kräfte. Die mate-
rielle Zeitableitung kann durch die Anwendung der Kettenregel umgeformt werden zu  
vv
vv
)( ∇⋅+
∂
∂
=
tdt
d .           Formel 9 
Die äußeren Kräfte, die auf ein Fluidelement wirken, sind Körperkräfte, Drücke und 
Schubspannungen. Die Körperkräfte kjf sind Kräfte, die direkt auf das Fluidvolumen wirken. 
Dazu zählen Gravitationskräfte oder elektrische Kräfte. Die über die Oberfläche A mit dem 
nach außen gerichteten Normalenvektor n eines Kontrollvolumens integrierten Druckkräfte 
presF  und die auf das Volumen bezogenen Druckkräfte presf  lauten:  
∫∫ ∇−=−=
VA
pres dVpdAp)( nF          Formel 10 
p
dV
d prespres ∇−==
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f  .         Formel 11 
Im Fall von Newtonschen Fluiden führt eine Scherung im Geschwindigkeitsprofil zu ei-
ner Reibungskraft, der Schubspannungτ :  
i
k
ik
dx
dv
ητ =             Formel 12 
kv  bzw. ix  sind die k-te Geschwindigkeits- bzw. die i-te Raumkoordinate. Die Rei-
bungskräfte viscdF , die auf ein Oberflächenelement dA  des Kontrollvolumens mit dem Nor-
malenvektor n  wirken, werden mit dem Schubspannungstensor ikσ ′  beschrieben: 
dAndF kik
visc
i σ ′= .           Formel 13 
Die Reibungskräfte auf ein Fluidvolumen sind nur dann verschieden von Null, wenn 
sich benachbarte Fluidpartikel relativ zueinander bewegen. Daher ist σ′  nur von der räumli-
chen Ableitung der Geschwindigkeit abhängig. Für kleine Geschwindigkeitsgradienten, wie 
sie in der Mikrofluidik vorkommen, kann angenommen werden, dass nur Ableitungen erster 
Ordnung in die Einträge von σ′  eingehen, da alle ikσ′  linear von dem Geschwindigkeitsgradi-
enten 
i
k
x
v
∂
∂
 abhängen. Eine weitere Bedingung für σ′  ergibt sich durch die Forderung, dass die 
Reibungskräfte in einem Geschwindigkeitsfeld mit reiner Rotation entsprechend rωv ×=  
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Null sein müssen (ω  ist der Vektor der Winkelgeschwindigkeit, r  ist der Ortsvektor). Für 
dieses Geschwindigkeitsfeld ergibt sich die antisymmetrische Beziehung 
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            Formel 14 
Daher verschwindet σ′  wenn ausschließlich die symmetrischen Kombinationen  
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 der ersten Ableitungen enthalten sind. Der allgemeinste Tensor 
zweiten Ranges, der diese Bedingungen erfüllt, ergibt sich zu:  
j
j
ik
j
j
ik
i
k
k
i
ik x
v
x
v
x
v
x
v
∂
∂
+







∂
∂
−
∂
∂
+
∂
∂
=′ δζδησ
3
2
.       Formel 15 
Die Koeffizienten η  und ζ  sind die dynamische Viskosität und die Kompressionsvis-
kosität, ikδ  ist das Kronecker Delta. Der Schubspannungstensor wurde so normalisiert, dass 
die Spur des Terms mit dem Koeffizienten η  Null ist [34]. 
In Analogie zu den Druckkräften kann die Reibungskraft viscF  auf ein Fluidelement als 
Oberflächenintegral geschrieben werden:  
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A und V sind die Oberfläche und das Volumen des Kontrollvolumens für ein Fluidele-
ment. Der Integrand des Volumenintegrals ist die Dichte der Reibungskräfte  
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Die Drücke und die Schubspannungen auf ein Fluidelement können nun in einem Span-
nungstensor σ zusammengefasst werden  
ikikik p σδσ ′+−= .           Formel 18 
Dann ergeben sich die Dichten für Drücke und Schubspannungen wie folgt:  
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In inkompressiblen Flüssigkeiten reduziert sich Formel 19 zu  
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Wenn, wie in den weiteren Simulationen angenommen, eine konstante Viskosität vor-
liegt, erhält man für die Divergenz des Spannungstensors 
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Daraus ergeben sich die Navier-Stokes Gleichungen für inkompressible, instationäre 
Strömungen Newtonscher Fluide  
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Für einige symmetrische Fälle von Strömungen existieren geschlossene Lösungen der 
Navier-Stokes Gleichungen. Dazu zählen beispielsweise stationäre Rohrströmungen mit kreis-
förmigen und elliptischen Querschnitten oder die Strömung zwischen zwei parallelen, unend-
lich ausgedehnten und gegeneinander verschiebbaren Platten (Couette Strömung).  
Allgemeine Probleme müssen mit numerischen Methoden gelöst werden, wenn sie sich 
nicht auf Probleme mit geschlossenen Lösungen reduzieren lassen. Zur Lösung des Systems 
der nichtlinearen, partiellen Differentialgleichungen werden die Finite Differenzen Methode 
(FDM) [43-49], die Finite Volumen Methode (FVM) [43-49] oder die Finite Elemente Me-
thode (FEM) eingesetzt. In dieser Arbeit wird die FEM verwendet. Sie ist für Strömungsprob-
leme mit turbulentem Verhalten weniger effizient als beispielsweise die FVM [43-49], eignet 
sich jedoch gut für Strömungen mit kleinen Reynoldszahlen [22, 29, 30], die in Kapitel 5 er-
mittelt werden. 
Die Anwendung der Navier-Stokes-Gleichung, die die Grundlage der numerischen 
Strömungsrechnung dieser Arbeit darstellt, ist nur für den Bereich einer Kontinuumsströmung 
gerechtfertigt [22, 29, 30]. In Kapitel 5.1 soll die Gültigkeit der Anwendbarkeit der Kontinu-
umstheorie für mikrofluidische Ventile überprüft werden. Im Weiteren werden Beispiele zur 
Simulation mikrofluidischer Ventile aus der Literatur beschrieben. 
 
3.6.2 Literaturbeispiele der Simulation mikrofluidischer Ventile 
In [20] wird die Simulation einer Mikrofluiddiode beschrieben, mit dem Ziel der Opti-
mierung der Diodizität. Die Auslegung der Diode ist an eine Tesladiode angelehnt (siehe Ab-
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bildung 12). Zur Simulation wurde das Programm CFX 4 der Firma ANSYS, Inc. verwendet. 
Zur Diskretisierung des Strömungsmodells nutzte das Programm die FVM (Finite Volumen 
Methode). Der simplec Algorithmus wurde zur Lösung der Navier-Stokes Gleichungen ver-
wendet. Das stationäre Verhalten der Dioden wurde für Reynoldszahlen von 200 bis 1000 
untersucht. Für diese Reynoldszahlen lag sowohl bei experimentellen Untersuchungen zur 
Validierung als auch bei Simulationen ein laminares Strömungsverhalten vor. 
 
              
 
Abbildung 12: Qualitative Darstellung des Geschwindigkeitsprofils in Durchlassrich-
tung (links) und in Sperrrichtung (rechts). Die Reynoldszahl beträgt jeweils 500 [20] 
Die größte beobachtete Diodizität im stationären Strömungszustand betrug 1,74. In Ab-
bildung 12 ist eine Farbskalierung der Geschwindigkeit v der Strömung in Durchlassrichtung 
und in Sperrrichtung jeweils für eine Reynoldszahl von 500 dargestellt. In der Durchlassrich-
tung strömte das Fluid nahezu vollständig durch den Hauptkanal. In der Sperrrichtung strömte 
ein Teil des Fluids durch den Nebenkanal und traf auf die Strömung im Hauptkanal. Der Im-
pulsaustausch beider Strömungen führte zu einer Erhöhung des Widerstands.  
Zum Verständnis des Diodizitätsmechanismus wurde ein Unterprogramm erstellt, das 
die Energiedissipation für jedes Kontrollvolumen berechnete. In transienten Rechnungen 
wurde die Druckdifferenz als Stufen- und Sinusfunktion auf das Modell aufgebracht. Die Fre-
quenz der Sinusfunktion betrug 2818 Hz. Aus der Auswertung der kinetischen Energie und 
der Energiedissipation wurde ersichtlich, dass die Diodizität in Mikrofluiddioden durch visko-
se Effekte hervorgerufen wird. In makroskopischen Dioden überwiegen Trägheitseffekte die 
viskosen Effekte. Daher erreichen makroskopische Dioden höhere Diodizitäten von bis zu 4. 
Da die transienten Effekte in Mikrofluiddioden einen geringen Einfluss auf die Diodizität 
ausüben, wurde die Optimierung der Dioden mit Hilfe von stationären Untersuchungen 
durchgeführt, um Rechenzeit zu sparen. In Abbildung 12 ist die optimierte Form dieser Diode 
dargestellt.  
Strömungsrichtung Strömungsrichtung 
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In [18] wurden Mikrofluiddioden mit Hilfe von CFD Simulationen mit CFX 5 opti-
miert. Ziel dieser Arbeit war die Entwicklung eines Analysesystems mit integrierter Mikro-
pumpe.  
 
 
Abbildung 13: Schematische Darstellung des Modells zur zeitabhängigen Untersu-
chung der Borstendioden in einer Membranpumpe [18] 
Eine Anforderung war die kostengünstige Herstellung, damit sich das System als Ein-
wegprodukt eignete. Das System wurde aus Plexiglas (PMMA) hergestellt. Es wurden statio-
näre Simulationen mit den Dioden durchgeführt, um geometrische Parameter zu variieren. In 
transienten Simulationen wurde das Verhalten in einer Pumpe mit Borstendioden untersucht. 
Abbildung 13 zeigt das Modell für die transiente Rechnung. 
Das transiente Modell verfügte über zwei Dioden mit je einer Öffnungsfläche, an denen 
Druckrandbedingungen aufgebracht wurden. Über eine Fläche im Bereich der Pumpkammer 
wurde ein nach einer Sinusfunktion veränderlicher Volumenstrom aufgebracht. Die Amplitude 
des Volumenstroms war so ausgelegt, dass der Volumenstrom einem Hubvolumen der Pumpe 
von 1 mm3 entsprach. Die Simulationsergebnisse wurden an Hand von Messergebnissen veri-
fiziert. Die Dioden wurden in Membranpumpen mit maximalen Förderleistungen von 15 bis 
55 µl/min und maximalen Druckdifferenzen von 206 Pa bis 1354 Pa eingesetzt.  
In den beiden Arbeiten [18, 20] wurden CFD Simulationen eingesetzt, da Ersatzmodel-
le, deren Strömungswiderstände beispielsweise nach dem Gesetz von Hagen-Poiseuille oder 
die in Analogie zu elektrischen Netzwerken dargestellt wurden, nur begrenzt auf die zum Teil 
geometrisch komplexen Dioden anwendbar waren. Annahmen, die getroffen werden müssen, 
Pumpenwirkung durch ein- und 
ausströmendes Fluid 
Pumpkammer 
Auslassventil 
Einlassventil 
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um die Ersatzmodelle auf die Dioden anwenden zu können, können größere Fehler mit sich 
bringen, als sie durch die numerischen Lösungsverfahren entstehen.  
 
    
 
Abbildung 14: Elektrostatisch angetriebene Membranpumpe mit zwei Klappenventi-
len in Siliziumbauweise (links). Vereinfachte Geometrie eines Ventils für eine zeitabhän-
gige zweidimensionale Simulation (rechts) [50]. 
Die Simulation von passiven Mikroventilen mit einer Kopplung von Strömungssimula-
tion und Struktursimulation wurde bisher für Klappenventile aus Silizium durchgeführt. In 
stationären und zeitabhängigen Rechnungen wurden die Volumenströme durch Ventile und die 
Verformungen der Ventilklappen in Abhängigkeit von der Druckdifferenz über das Ventil be-
stimmt. An Hand von zeitabhängigen Simulationen wurden Größen ermittelt, die zur analyti-
schen Beschreibung der Ventile erforderlich sind. Die analytische Beschreibung der Ventile 
ermöglicht ihre Integration in Ersatzsysteme von mikrofluidischen Netzwerken.  
In [50] wird die Simulation des Volumenstroms durch ein KOH-geätztes Mikroventil 
aus Silizium beschrieben. Dieses Ventil war Teil einer elektrostatisch betriebenen Mikropum-
pe, die in Abbildung 14 dargestellt ist. Die Kopplung der Strömungssimulation und der Struk-
tursimulation wurden mit Hilfe der Finite Elemente Methode (FEM) simuliert, dazu wurden 
die Programme ANSYS für die Struktursimulation und ANSYS Flotran für die Strömungssi-
mulation eingesetzt. 
Zunächst wurde eine nicht iterative Kopplung des Strömungs- und Strukturmodells für 
eine stationäre Simulation benutzt. In diesem Verfahren wurde im Bereich des Ventilsitzes ein 
Druck auf die Ventilklappe aufgebracht. Dieser Druck war gleich der Druckdifferenz, die an 
das Fluidmodell angelegt wurde. Mit einer Struktursimulation wurde die Verformung der 
Klappe berechnet. Die Verschiebung der Ventilklappe wurde auf das Fluidmodell übertragen. 
Der Volumenstrom durch das Ventil wurde mit einer Strömungssimulation bestimmt. Diese 
Einlass- und Auslassventil 
Membran 
Pump-
kammer 
Ventilklappe 
Ventilsitz 
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Vorgehensweise wurde für mehrere Drücke wiederholt, um eine Kennlinie des druckabhängi-
gen Volumenstroms zu erhalten. Dieses Verfahren wies eine Abweichung von bis zu 50% zu 
experimentellen Messwerten auf. Das zweite eingesetzte Verfahren benutzte eine iterative 
Methode, die die Druckverteilung auf der Klappe auf das Strukturmodell und die Verformung 
der Struktur auf das Fluidmodell übertrug. Diese Methode schloss eine automatische Neuver-
netzung des Fluidmodells unter Berücksichtigung der Strukturverschiebungen ein. Nach etwa 
zehn Iterationen für einen konstanten Druck war ein Gleichgewicht zwischen Druckverteilung 
und Verschiebung der Ventilklappe erreicht. Der Fehler der zweiten Methode zu den Messer-
gebnissen betrug ca. 15%. Eine dritte Methode nutzte ein iteratives, dreidimensionales Ver-
fahren, das eine Abweichung von weniger als fünf Prozent zu den gemessenen Volumenströ-
men aufwies. Dieses Verfahren wurde wegen des hohen Rechenaufwands nur für zwei Drücke 
benutzt.  
Das zeitabhängige Verhalten des Ventils wurde mit zwei- und dreidimensionalen Ver-
fahren berechnet. Die vereinfachte Geometrie eines Ventils für die zweidimensionale Berech-
nung ist in Abbildung 14 rechts dargestellt. Innerhalb der Zeitschritte wurden keine Kopp-
lungsiterationen zwischen Fluid- und Strukturmodell durchgeführt. Ein Zeitschritt bestand aus 
der Berechnung des Fluidmodells und der anschließenden Berechnung des Strukturmodells. 
Vor der Berechnung des Fluidmodells wurde aus dem vorigen Lastschritt die Geschwindigkeit 
des Rands der Struktur auf das Fluidmodell übertragen. Nach der Berechnung des Fluidmo-
dells wurde die Druckverteilung auf der Ventilklappe auf das Strukturmodell übertragen.  
Mit dem zeitabhängigen Verfahren wurde das Schwingungsverhalten einer Ventilklappe 
im Fluid untersucht. Dazu wurde die Druckdifferenz über das Ventil auf Null gesetzt, die 
Klappe ausgelenkt und losgelassen. Die Bewegung des freien Endes der Ventilklappe wurde 
mit der Schwingungsgleichung eines harmonischen Oszillators beschrieben. Auf diese Weise 
wurden die effektive Masse, die Dämpfung und die Eigenfrequenz der Ventilklappe im Fluid 
bestimmt. Anschließend wurde ein vereinfachtes, zweidimensionales Ventilmodell aufgebaut, 
das über einen Ventilsitz verfügt. Zwischen der Ventilklappe und dem Ventilsitz kann es zu 
einem Kontakt kommen. Mit diesem Modell konnte der Einfluss des Kontakts auf das dyna-
mische Verhalten des Ventils untersucht werden. Zum Beispiel wurde bei einer Druckanre-
gung mit sinusförmigem Verlauf und einer Frequenz oberhalb der Resonanzfrequenz eine 
Richtungsumkehr des Volumenstroms festgestellt, der auch bei experimentellen Messungen 
beobachtet wurde.  
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3.6.3 Lösungsverfahren für Mehrfeldprobleme 
Die Wechselwirkung von Luft und der Struktur eines Flugzeuges beim Flug, die u. A. 
zur Deformation bzw. Translation der Tragflächen eines Flugzeuges führt, ist ein anschauli-
ches Beispiel für ein gekoppeltes Mehrfeldproblem. Die Tragfläche wird im Flug durch die 
Strömung verändert und umgekehrt bewirkt die Struktur auch eine Änderung der Strömung. 
Kein Teilproblem kann unabhängig vom Anderen gelöst werden. Die Kopplung der Teilprob-
leme tritt explizit nur am Rand dieser Gebiete auf, so dass es sich in diesem Fall um ein ober-
flächengekoppeltes Problem handelt. 
Mehrfeldprobleme, die in volumen- und oberflächengekoppelte Probleme aufgeteilt 
werden, können mit unterschiedlichen Ansätzen gelöst werden. Aufgeführt werden die zwei 
Wichtigsten [44-49]: 
1. simultane Lösung der Felder 
Bei simultanen Verfahren wird das Gesamtproblem mit sämtlichen physikalischen und 
algorithmischen Feldern in einem simultanen bzw. monolithischen Ansatz formuliert und 
dann gelöst. In dieser Formulierung werden stets sämtliche Abhängigkeiten über alle Kopp-
lungsterme zwischen den Feldern berücksichtigt.  
2. partitionierte Verfahren 
Unter partitionierten Verfahren werden Ansätze verstanden, die auf einer getrennten 
numerischen Behandlung der einzelnen Felder als isolierte Einheiten beruhen. Interaktionsef-
fekte werden über Lastgrößen berücksichtigt, die zwischen den einzelnen Komponenten über-
geben werden. Das gekoppelte Problem wird bei partitionierten Verfahren durch ein gekop-
peltes Lösungsverfahren berechnet, bei dem das Fluid- und das Strukturproblem getrennt 
voneinander gelöst werden und in jedem Zeitschritt bzw. in jeder Iteration des Kopplungsal-
gorithmus die Kopplungsgrößen ausgetauscht werden. 
Die partitionierten Ansätze weisen hinsichtlich der Genauigkeit und der Stabilität des 
Gesamtverfahrens Nachteile gegenüber den simultanen Ansätzen auf. So sind bestimmte par-
titionierte Verfahren nur bedingt stabil, selbst wenn für jedes einzelne Feldproblem ein unbe-
dingt stabiles Zeitintegrationsverfahren verwendet wird. Dem gegenüber stehen eine Reihe 
von Vorteilen der partitionierten gegenüber den simultanen Verfahren insbesondere für FSI 
Verfahren [44-49]: 
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Modularität 
Bereits der Ansatz entspricht einem modularen Aufbau eines Algorithmus. Dadurch 
können ausgereifte und getestete Einzelfeldverfahren verwendet werden, sie können auch 
einfacher modifiziert und ausgetauscht werden. Die Modellbildung kann unabhängig vonei-
nander auch in unterschiedlichen Arbeitsgruppen durchgeführt werden.  
Diskretisierung 
Sowohl für die räumlichen als auch für die zeitlichen Diskretisierungen können die spe-
ziellen Erfordernisse der Einzelfelder berücksichtigt werden. Dadurch können stark unter-
schiedliche, dynamische Charakteristika der Einzelfelder den jeweiligen Erfordernissen ent-
sprechen behandelt werden.  
Lösungsverfahren  
Es können spezielle, dem Einzelfeldproblem angepasste und bewährte Lösungsverfah-
ren eingesetzt werden. Beispielsweise unterscheiden sich die Lösungsverfahren für die Strö-
mung und die Struktur stark voneinander, so dass eine simultane Behandlung ineffizient wäre.  
 
Problemgröße 
Durch eine Aufteilung in Partitionen reduziert sich die Größe des zu lösenden Gesamt-
systems und damit unter Umständen der Lösungsaufwand.  
Im Folgenden werden die unterschiedlichen Realisierungsmöglichkeiten der partitio-
nierten Lösungsverfahren zur Integration von Mehrfeldproblemen dargestellt. Die Verfahren 
für partitionierte FSI Probleme werden in schwach gekoppelte und stark gekoppelte, partitio-
nierte Verfahren eingeteilt. 
 
 
 
 
 
 
 
Abbildung 15: Schwach bzw. stark gekoppelte partitionierte Verfahren 
schwach gekoppelt stark gekoppelt 
Feld 1 Feld 1 Feld 1 
t t
Feld 2 Feld 2 Feld 2 Feld 2 
Feld 1 
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Der Ablauf der beiden Verfahren ist schematisch in Abbildung 15 dargestellt. Feld 1 
bzw. Feld 2 bezeichnen eine Einzelfeldlösung zu den Zeitpunkten tn-1 bzw. tn. Die Pfeile 
kennzeichnen den Austausch von Kopplungsinformationen. In dem ersten Verfahren werden 
die einzelnen Partitionen getrennt voneinander und meist sequenziell gelöst. Nach jeder er-
folgten Einzelfeldlösung werden die Kopplungsinformationen an das andere Feld übergeben, 
das mit diesen Informationen in der Zeit voranschreitet. Dies bedeutet, dass die jeweiligen 
Kopplungsbedingungen zu einem bestimmten Zeitpunkt nicht exakt erfüllt werden. Ein sol-
ches Verfahren wird beispielsweise in [44-49] für die zeitabhängige FSI Simulation der Ven-
tilklappe verwendet.  
Die stark gekoppelten, partitionierten Verfahren zeichnen sich dadurch aus, dass am En-
de eines Zeitschritts sämtliche Kopplungsbedingungen zwischen den Feldern erfüllt sind und 
sich das Gesamtsystem in seiner Gleichgewichtslage befindet. Dies wird bei einem partitio-
nierten Ansatz durch eine Iteration über die Felder erreicht. Konvergiert das Verfahren, so 
entspricht das Ergebnis der Lösung eines simultanen Verfahrens [44-49].  
 
3.6.4 Herausforderung der Simulation mikrofluidischer Ventile 
Die Herausforderung bei der Simulation von duktilen mikrofluidischen Ventilen liegt in 
der Tatsache, dass es einer physikalischen Mehrfeldanalyse bedarf. In mikrofluidischen Venti-
len prägt die Strömung den Strukturen, wie beispielsweise den Ventilklappen, Kräfte auf, die 
in einer Verformung der Strukturen resultiert. Diese Verformungen führen wiederum zu einer 
Veränderung des fluidischen Feldes.  
Zur Lösung des Problems werden zunächst die einzelnen physikalischen Felder (Fluid- 
und Strukturfeld) numerisch gelöst. In einem Kopplungs-Algorithmus werden anschließend 
die Interaktionskräfte der Felder zu dem jeweiligen Anderen übertragen. [44-49]. Die einzel-
nen physikalischen Felder bei Fluid-Struktur-Interaktionen sind einerseits durch die instatio-
nären, inkompressiblen Navier–Stokes–Gleichungen und andererseits durch die Gleichungen 
der geometrisch nichtlinearen Elastodynamik charakterisiert [29, 30]. Die Berechnung von 
instationären Problemen der Fluid-Struktur-Wechselwirkung erfolgt in vielen Fällen mit parti-
tionierten Verfahren, bei denen Löser für die Teilprobleme miteinander gekoppelt werden. Die 
einfachsten partitionierten Verfahren sind die sogenannten gestaffelten Methoden ("staggered 
methods") [44-49]. Eine Verbesserung der Stabilität und Genauigkeit der gestaffelten Metho-
den lässt sich durch den Einsatz von Prädiktor-Korrektor-Schritten und einem "Subcycling" in 
der Strömung, bei dem im Fluid während eines Makrozeitschrittes kleinere Zeitschrittweiten 
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als in der Struktur gewählt werden, erreichen [44-49]. Der aktuelle Trend geht hingegen zu 
starken Kopplungsalgorithmen [44-49].  
Bisher wurden in der Literatur gekoppelte Fluid-Struktur-Simulationen von fluidischen 
Ventilen nur für rigide Substrate wie Glas oder Silizium durchgeführt [44-49]. Numerische 
Simulationen von Fluid-Struktur-Interaktionen mit Hilfe von stark gekoppelten, partitionier-
ten Verfahren wurden für bionische, PDMS-basierte mikrofluidische Ventile bisher noch nicht 
dargestellt [34]. Um die Diodizitäten bionischer, mikrofluidischer Ventile zu ermitteln, wer-
den diese Simulationen in Kapitel 7 durchgeführt.  
 
3.7 Biokatalyse 
Da die bionischen Mikroventile für den Einsatz in biokatalytischer Reaktionsführung 
analysiert werden sollen, wird im Folgenden die Grundlage der Biokatalyse dargestellt. Viele 
chemische Reaktionen laufen bei Raumtemperatur nicht spontan ab, sie benötigen eine von 
der Reaktion abhängige Menge an Aktivierungsenergie, die in Form von Wärme zugeführt 
werden kann, um die Reaktion zu ermöglichen. Andere Reaktionen laufen nur sehr langsam 
ab und können durch zusätzliche Wärmeenergie beschleunigt werden. 
Bei Versuchen mit lebenden Zellen kann nicht beliebig Wärme zugeführt werden, da die 
meisten Proteine bei 40 – 50°C denaturieren, d.h. sie verändern sich strukturell. Eine andere 
Methode, chemische Prozesse zu beschleunigen, ist die Katalyse [7-14]. Katalyse beschreibt 
die Erhöhung der Geschwindigkeit einer chemischen Reaktion durch eine Substanz, die un-
verändert aus der Reaktion hervorgeht und somit auch für mehrere Reaktionszyklen verwen-
det werden kann [7-14]. Diese Substanz wird Katalysator genannt. Bei der Biokatalyse sind 
die Biokatalysatoren spezielle Proteine, sogenannte Enzyme. Enzyme sind globuläre, also 
kugelförmige, Proteine mit einem aktiven Zentrum, einer Ausbuchtung, in die das zu verän-
dernde Substrat nach einem dreidimensionalen Schlüssel-Schloss-Prinzip passt. Die Biokata-
lyse ist sehr spezifisch, d.h. ein Enzym kann nur bestimmte Substrate in definierte Produkte 
umsetzen, selbst kleinste Veränderung an einem Substrat verhindern die Reaktion. Um mit der 
nötigen Geschwindigkeit ablaufen zu können benötigen alle chemischen Reaktionen in biolo-
gischen Systemen Enzyme. Von den geschätzten 10000 verschiedenen natürlich vorkommen-
den Enzymen sind etwa 3000 bekannt [7-14]. 
Vorteilhaft an der Biokatalyse ist, dass nur ein spezifisches Produkt gebildet wird. In 
chemischen Prozessen werden häufig Moleküle erzeugt, die zwar eine gleiche chemische 
  
39 
Struktur, also gleiche Summenformel und Atomverknüpfung, haben, in räumlicher Anordnung 
jedoch wie Bild und Spiegelbild sind, sogenannte Enantiomere. Eine Mischung der beiden 
Formen eines Enantiomers nennt man Racetat. Oftmals ist nur eine Form des Enantiomers 
relevant, da Enantiomere in ihrer biologischen Aktivität unterschiedlich sind. Da eine Tren-
nung des Acetats sehr aufwendig ist, ist die Biokatalyse mit der Fähigkeit nur eine Form des 
Enantiomers zu erzeugen von Vorteil [7-14]. 
Als Biokatalysator werden nicht nur einzelne Enzyme, sondern auch Organismen wie 
Pilze, Bakterien oder Algen, die bestimmte Enzyme enthalten, verwendet. Diese Organismen 
werden auch gentechnisch verändert, um Prozesse und Produkte zu optimieren. Biotechnolo-
gische Prozesse werden üblicherweise in geschlossenen Reaktoren wie Fermentern mit defi-
nierten Temperaturen und Drücken unter Energieeinsatz durchgeführt. Biokatalysatoren er-
möglichen es diese Prozesse effizienter durchzuführen zu können. So können die Ausbeute 
erhöht und die Prozessbedingungen wie Druck, Temperatur und pH-Wert positiv beeinflusst 
werden. Darüber hinaus ist es auch möglich die Anzahl und Menge unerwünschter Nebenpro-
dukte zu senken [7-14].  
Der pH-Wert ändert die Struktur eines Enzyms. Dadurch wird auch das aktive Zentrum, 
das das Substrat aufnimmt, verändert. Die Substrate passen nicht mehr wie bei idealen Bedin-
gungen und die Aktivität des Enzyms sinkt. Die Struktur eines Enzyms wird auch durch elekt-
rostatische Bindung zusammengehalten. Basische Aminosäuren haben NH2-Gruppen, saure 
Aminosäuren COOH-Gruppen, die Protonen abgeben können und sind somit negativ geladen. 
Die Aminogruppen können Protonen aufnehmen, was zu positiver Ladung führt. Diese unter-
schiedlich geladenen Gruppen ziehen sich gegenseitig an und stabilisieren so die Enzyme. Bei 
sinkendem pH-Wert stehen im umgebenden Medium mehr Protonen zur Verfügung. Negativ 
geladene COOH-Gruppen nehmen ein Proton auf und werden so neutral [7-14].  
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4 Einfluss von basischen Fluiden auf Polydimethylsiloxan 
Wie in Kapitel 5.2 dargestellt, kann eine Änderung von Oberflächenkennwerten des 
Werkstoffes PDMS, durch die ihn durchströmenden Medien, die Strömung in den Mikrostruk-
turen signifikant verändern. Im Weiteren wurde eine Untersuchung hinsichtlich einer mögli-
chen Einwirkung von basischen Fluiden, die in biokatalytischen Versuchen verwendet wer-
den, auf PDMS durchgeführt. Hierzu wurde erstmals der Einfluss von basischen pH-
Stellmitteln durch Einlagerung polarer Moleküle in PDMS, die Änderung der Oberflächen-
rauheit sowie die Änderung des Benetzungsverhaltens untersucht. 
 
4.1 Änderung des Benetzungsverhaltens von Polydimethylsiloxan 
PDMS besteht aus zwei Komponenten, einem Katalysator (A) und einer Monomerkom-
ponente (B) [2, 4]. Die Untersuchungen wurden an mikrostrukturierten PDMS-Proben mit 
den drei Mischungsverhältnissen durchgeführt, die typischerweise für die Präparation von 
Mikrofluidsystemen am Institut verwendet wurden (A:B= 1:5, 1:10 und 1:25). Die Versuche 
wurden in einem Zeitraum von 14 Tagen unter Einwirkung von Wasser und basischen Lösun-
gen, wie NaOH mit pH-Werten zwischen 11 und 13 durchgeführt. Die Versuche fanden bei 
Raumtemperatur (25°C im Klimakonstantraum) statt.  
Jeweils einmal pro Tag wurden drei mikrostrukturierte PDMS-Proben aus den Lösungen 
genommen und untersucht. Die restlichen Proben blieben in den Fluiden. Pro Probe wurde ein 
Tropfen (20 µl) des Fluids mit einer Pipette (Eppendorf Instrumente AG) auf der Oberfläche 
platziert. Anschließend wurden die Kontaktwinkel mit Hilfe des Sessile Drop Verfahrens (Ei-
genkonstruktion des DWI, RWTH Aachen) bestimmt. Die Zeiten zwischen dem Absetzen des 
Tropfens und dem Messen wurden konstant gehalten, um eine Ungenauigkeit der Messung 
durch z.B. Verdampfen der Tropenflüssigkeit, Wandern von im Tropfen gelösten Stoffen an 
die Grenzfläche, Migration oberflächenaktiver Stoffe von der Festkörperoberfläche in die 
Flüssigkeitsoberfläche usw. zu verhindern. Es wurde der Winkel θ zwischen der Oberfläche 
und dem Fluid gemessen. Dieser Vorgang wurde 10-mal pro Probe und mit drei Proben pro 
Fluid und Tag durchgeführt. 
Die mechanische Gleichgewichtsbedingung des Drei-Phasen-Systems wird durch die 
Young Gleichung beschrieben [19, 40, 41]: 
θγγγ cosLVSLSV +=           Formel 23 
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Wobei SVγ  die freie Oberflächenenergie des Festkörpers, LVγ die Oberflächenspannung 
des Fluids, SLγ  die Grenzflächenenergie zwischen Flüssigkeit und Festkörper und der Kon-
taktwinkel an der Schnittstelle zwischen Fluid und Festkörper ist. Für NaOH und H2O werden 
die Werte aus Tabelle 2 übernommen. Die Beziehung zwischen den Grenzflächenenergien 
stellt die Dupre Gleichung her [19, 40, 41]: 
LVSLSVSLW γ+γ−γ=           Formel 24 
Aus der Kombination von Formel 23 und Formel 24 folgt die Young-Dupre Gleichung, 
mit der die Adhäsionsarbeit SLW  ermittelt werden kann [19, 40, 41]. 
)cos1(W LVSL θ+γ=           Formel 25 
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Abbildung 16: Adhäsionsarbeit von PDMS-Proben in Abhängigkeit von der Zeit 
Unter der Adhäsionsarbeit wird die reversible Oberflächenarbeit (auch differenzielle 
Grenzflächenarbeit genannt) verstanden, die zum Ablösen der Benetzung vom Untergrund 
erforderlich ist [19, 40, 41].  
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Abbildung 17: Adhäsionsarbeit von PDMS-Proben in Abhängigkeit von der Zeit 
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Abbildung 18: Adhäsionsarbeit von PDMS-Proben in Abhängigkeit von der Zeit 
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Die Ergebnisse der Änderung der Adhäsionsarbeit in Abhängigkeit von der Zeit sind in 
Abbildung 16, Abbildung 17 und Abbildung 18 für H2O, 1 mMol/l NaOH und 100 mMol/l 
NaOH dargestellt. Eine Vergleichsmessung nach 55 Tagen zeigte gegenüber den Ergebnissen 
der jeweiligen Fluide nach 14 Tagen innerhalb der Messungenauigkeit keine Abweichung. 
 
4.2 Änderung der Oberflächenrauheit  
Weiterhin ändert sich das Strömungsbild in mikrofluidischen Strukturen bei Änderung 
der Wandrauheit [19, 29, 30]. Wie in Kapitel 4 dargestellt, kann eine Änderung der Wandrau-
heit zu einer signifikanten Veränderung des laminaren Geschwindigkeitsprofis der Fluide in 
den Mikrokanälen führen.  
Hierzu wurden die Rauheitskennwerte der Proben nach den Benetzungsversuchen mit 
Hilfe eines Weißlichtinterferometers (WSI, Wyko NT 1100, Veeco Instruments Inc., Plain-
view, NY, USA) ermittelt. Die laterale Auflösung liegt im VSI Mode bei 3 nm bei einem ma-
ximalen lateralen Scanbereich von bis zu 1 mm. Der Messaufbau ist in Abbildung 19 darge-
stellt. Für jede Probe wurden die Messungen an drei unterschiedlichen Stellen auf dem Grund 
der Mikrokanäle gemessen und ein Durchschnittswert ermittelt. 
 
 
Abbildung 19: Messaufbau des Weißlichtinterferometers 
 
Beispielhaft für die Messung ist in Abbildung 20 eine PDMS Probe mit einer A:B Kon-
zentration von 1:25 am ersten Tag im Vertical Scanning Interferometry (VSI) Modus darge-
Mikrostrukturierte PDMS 
Probe 
Auswerteeinheit 
Pneumatisch aktuierter, 
schwingungsgedämpfter 
Tisch 
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stellt. Die schwarzen Punkte sind Partikel auf der PDMS Oberfläche und werden bei der Er-
mittlung der Rauheitskennwerte nicht berücksichtigt, da man den zu scannenden Bereich in-
dividuell festlegen kann. 
 
Abbildung 20: WLI-Messung einer PDMS Probe, die einen Tag in NaOH einlagerte. 
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Abbildung 21: Mittenrauwert Ra einer PDMS Probe die in H2O lag 
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Abbildung 22: Mittenrauwert Ra einer PDMS Probe die in 1mMol NaOH lag 
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Abbildung 23: Mittenrauwert Ra einer PDMS Probe die in 100mMol NaOH lag 
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Der Mittenrauhwert Ra ist in Abhängigkeit von der Zeit in Abbildung 21, Abbildung 22 und 
Abbildung 23 für H2O, 1 mMol/l NaOH und 100 mMol/l NaOH dargestellt. Eine Vergleichs-
messung nach 55 Tagen zeigte innerhalb der Messungenauigkeit, ähnlich wie die Kontakt-
winkelmessung, gegenüber den Ergebnissen der jeweiligen Fluide nach 14 Tagen keine Ab-
weichung. 
 
4.3 Einlagerung von Molekülen in PDMS 
 
Abbildung 24: Schnittzeichnung des impedanz-basierten Messverfahrens 
Die Absorption von Fluiden in dem gewählten Versuchszeitraum wurde mit Hilfe eines 
am Institut entwickelten impedanzbasierten Verfahrens gemessen [33]. Die Einlagerung von 
Fluiden in das PDMS wurde durch eine Veränderung des Imaginärteils der Impedanz detek-
tiert. Die Polarität der eingelagerten Fluidmoleküle erhöhte die Permitivität des PDMS und 
damit den Imaginärteil der Impedanz. Der Messaufbau der impedanz-basierten Methode ist in 
Abbildung 24 dargestellt. 
Ein interdigitaler Kondensator (IDC) wurde auf einem FR4 Bord aufgebaut. Um den 
IDC wurde ein Rahmen aus Polypropylen fixiert. Die Höhe H des Rahmens betrug 20 mm 
und die äußere Abmessung D=30mm. Die innere, kreisrunde Aussparung hatte einen Durch-
messer von 16 mm. In diese Kavität wurde flüssiges PDMS bis zu einer Höhe von 4 mm ge-
füllt und anschließend bei 60°C für 24 Stunden ausgehärtet.  
Während der Messungen wurden unterschiedliche Flüssigkeiten (H2O und NaOH) in 
die Kavitäten gefüllt und mit einer Folie eingeschlossen um Verdampfung zu verhindern. 
X 
Z 
X 
Y 
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Aufgrund des geringen Abstandes der Interdigitalstrukturen von nur 2,5 mm blieb das Streu-
feld des IDC’s innerhalb der PDMS-Probe. Die gemessene Impedanz wurde somit nicht von 
der Testflüssigkeit in der Kavität oberhalb des PDMS beeinflusst. In der Abbildung 25 ist der 
äquivalente elektrische Schaltkreis des Messaufbaus dargestellt. Die PDMS-Schicht ist durch 
den Kondensator CPDMS und die Konduktanz GPDMS im Schaubild dargestellt. Aufgrund des 
sehr hohen Widerstandes von PDMS (Durchschlagfeldstärke 2*107 V/m) kann die Kon-
duktanz in erster Näherung vernachlässigt werden. Die Kapazität CPARA repräsentiert die Ge-
samtheit der parasitären Kapazitäten.  
 
 
Abbildung 25: Äquivalenter Schaltkreis des impedanzbasierten Messverfahrens 
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Abbildung 26: Einlagerung von Molekülen in PDMS (1:10) 
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Da die parasitären Kapazitäten konstant blieben, konnte die Änderung der Gesamtkapa-
zität während der Versuche nur durch die Permeation von polaren Molekülen in das Polymer 
verursacht sein. Die Messungen wurden in einem Klimakonstantraum bei 25°C durchgeführt. 
Pro Versuch wurde das jeweilige Fluid in die Kavitäten gefüllt, versiegelt und anschließend 
die Änderung der Kapazität, bei einer Messfrequenz von 3 MHz, mit Hilfe eines Impedanz 
Analysators HP 4192A (Hewlett-Packard Company) gemessen.  
Die Versuche wurden je Fluid drei Mal wiederholt. In Abbildung 26 sind die Ergebnisse 
der Änderung der Kapazität für 1, 10 und 100 molare Lösung in Abhängigkeit der Zeit darge-
stellt. Die stärkste Einlagerung polarer Moleküle wurde in den ersten 2 Tagen des Versuchs-
zeitraumes festgestellt. Langzeituntersuchungen bis zu 3 Wochen zeigten ein Sättigungsver-
halten nach 6-10 Tagen.  
 
4.4 Diskussion 
Einfluss von basischen Fluiden auf PDMS 
Der Einfluss von Säuren und Lösungsmitteln auf PDMS ist in der Literatur beschrieben 
worden [40, 42]. Für basische Lösungen wurde in [40] lediglich das Quellen von PDMS unter 
Einfluss von Laugen innerhalb von 24 Stunden untersucht. Es wurde nur das PDMS-
Mischungsverhältnis von 1:10 untersucht. Da in dieser Zeit das PDMS nicht quoll, schloss 
[40] daraus, dass diese Lösungen PDMS nicht signifikant beeinflussten.  
Auch [62] untersuchte den Einfluss von Fluiden auf PDMS lediglich mit DI-Wasser. 
Hierbei wurde für verschiedene Mischungsverhältnisse, von 1:10 bis 1:2, die Änderung der 
optischen Dichte des PDMS durch die Absorption der Fluide untersucht. Es zeigte sich ein 
Sättigungsverlauf nach ca. 16 Stunden. 
Bisher wurde für PDMS nicht die Änderung des Benetzungsverhaltens, der Oberflä-
chenrauheit und der Einlagerung polarer Moleküle über einen längeren Zeitraum für H2O und 
NaOH untersucht. Die Änderung der drei Parameter können das Strömungsverhalten signifi-
kant beeinflussen [6, 7-14, 22, 29, 33]. 
Basische Lösungen können u. A. bei biokatalytischer Reaktionsführung in mikrofluidi-
schen Systemen eingesetzt werden, um den pH-Wert zu regeln. Der pH-Wert ist einer der 
wichtigsten Werte, die die enzymatische Reaktion beeinflussen und muss während der Expe-
rimente ständig geregelt werden [7, 1-14]. Enzymatische Reaktionen laufen langsamer ab, als 
es bei chemischen Reaktionen der Fall ist [7-14]. Daher ist es im Fall von PDMS von Interes-
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se wie sich das Material über eine Versuchsdauer von bis zu 14 Tagen verhält. Bei pH-
Titration sind nur starke Laugen (>9) geeignet, um die Volumenzugaben in Reaktoren mög-
lichst gering zu halten [9-11]. 
 
Änderung des Benetzungsverhaltens 
Die Betrachtung der Änderung der Adhäsionsarbeit der PDMS-Proben, die in Wasser 
lagerten zeigen einen linearen Zusammenhang, wie in Abbildung 16 dargestellt ist. Die konti-
nuierliche, lineare Veränderung innerhalb des Versuchszeitraumes ist konsistent mit den Lite-
raturwerten [40]. Die Änderung der Adhäsionsarbeit der PDMS-Proben, die in NaOH lager-
ten, unterscheiden sich von denen im Wasser. Wie in Abbildung 17 und Abbildung 18 
dargestellt, kommt es innerhalb der ersten 6-7 Tage zu einer stärkeren Veränderung der Adhä-
sionsarbeit. Ab diesem Zeitraum flacht die Steigung der Kurven stark ab. Der Effekt ist, wie 
in Abbildung 18 dargestellt größer, je höher die Konzentration von NaOH ist. Durch einen 
Überschuss an unvernetzten Monomeren, bei den unterschiedlichen Konzentrationsverhältnis-
sen des PDMS, sind polare Wechselwirkungen an den Phasengrenzen für das veränderte Ad-
häsionsverhalten der Oberfläche verantwortlich [40, 42, 64-67]. 
Aufgrund der Änderung der Adhäsionskräfte in Bezug auf die Zeit, die das Substrat in 
dem jeweiligen Fluid lagerte, kann davon ausgegangen werden, dass sich Fluid-Moleküle bis 
zu 6 Tagen in die Oberfläche des PDMS einlagern. Ab diesem Zeitpunkt herrscht ein Gleich-
gewicht und es kommt zu keiner signifikanten Änderung der Oberflächeneigenschaften mehr. 
 
Änderung der Oberflächenrauheit 
Wie in Kapitel 5.2 dargestellt, hat eine Änderung der Rohrreibungskennzahl durch Än-
derung der Oberflächenrauheit des Substrates Einfluss auf das Verhalten der Strömungen [19, 
29]. Die Änderung der Oberflächenrauheit wurde mit Hilfe eines Weislichtinterferometers 
gemessen. Die Ergebnisse sind in Abbildung 21 bis Abbildung 23 dargestellt und zeigen so-
wohl für Wasser als auch für NaOH-Lösungen in unterschiedlichen Konzentrationen einen 
linearen Verlauf der Kurven. Die Oberflächenrauheit für PDMS unter Einfluss von H2O zeigt 
gute Übereinstimmung mit den Literaturwerten [40, 42, 63, 68]. Die PDMS-Proben, mit ei-
nem hohen Überschuss an unvernetzen Monomeren (1:25), weisen eine porösere Oberfläche 
auf. Die Oberflächenrauheit ist doppelt so hoch wie die von ausreichend vernetztem PDMS 
mit Mischungsverhältnissen von 1:5 und 1:10.  
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Die Messungen zeigen innerhalb des Versuchszeitraumes und der gegebenen Messun-
genauigkeit keine signifikante Änderung der Oberflächenkennwerte über die Zeit. Zwar 
scheinen sich Moleküle in die Oberfläche einzulagern allerdings führt das nicht zu einer signi-
fikanten Veränderung der Oberflächenrauheit. 
 
Einlagerung von Molekülen in PDMS 
Die Absorption von Fluiden in dem gewählten Versuchszeitraum wurde mit Hilfe eines 
am Institut entwickelten impedanzbasierten Verfahrens gemessen. Die Änderungen der Kapa-
zität über die Zeit zeigen für alle drei Kurven, ähnlich dem der Adhäsionsarbeiten, einen Sät-
tigungsverlauf, wie in Abbildung 26 dargestellt. Je höher die Konzentration der Natriumhyd-
roxid Lösung ist, desto stärker die Änderung der Kapazität und somit die Aufnahme von 
Fluiden. Im Gegensatz zu den Messungen der Änderung der Adhäsionsarbeiten prägt sich der 
Effekt der Änderung der Kapazität schneller aus. Innerhalb der ersten zwei Tage kommt es zur 
stärksten Änderung, danach geht die Kurven immer mehr in die Sättigung. Langzeituntersu-
chungen nach drei Wochen zeigten eine vollständige Sättigung für alle untersuchten Konzent-
rationen.  
Dieses Verhalten wird auch von [42] bestätigt, in dem die Änderung der optischen Dich-
te von PDMS unter Einfluss von H2O über die Zeit untersucht wurde. Trotz der starken Ver-
änderung in den ersten zwei Tagen zeigt sich, dass die Einlagerung von Molekülen in das Vo-
lumen des PDMS über einen längeren Zeitraum von statten geht, als die Änderung der 
Oberflächeneigenschaften. Die Oberflächeneigenschaften der Polymere veränderten sich nach 
einem Zeitraum von 6 Tagen nicht mehr signifikant, da es zu keiner weiteren Einlagerung von 
Fluidmolekülen in die Oberfläche mehr kam.  
Diese Arbeit erweitert durch die Untersuchung von PDMS unter Einfluss von Wasser 
und NaOH in unterschiedlichen Konzentrationen, durch die Bestimmung der Änderung des 
Benetzungsverhaltens, der Oberflächenrauheiten und der Einlagerung von Molekülen, das 
Verständnis des Langzeitverhaltens dieses Materials [40, 42, 64-67]. Aufgrund der Untersu-
chung zeigt sich, das sich PDMS grundsätzlich als Substrat der bionischen Ventile in mikro-
fluidischen Systemen auch für biokatalytische Reaktionsführung eignet, allerdings sollte das 
Substrat vor den Versuchen über einen Zeitraum von mindestens 6 Tagen innerhalb der Fluide 
konditioniert werden. 
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5 Modellierung von Strömungen in bionischen Mikroventilen 
Die strömungsmechanischen und geometrischen Größen der Venenklappen können bei 
einer Verkleinerung nicht direkt auf den technischen Ansatz im Mikro-Maßstab übertragen 
werden [22, 29-31]. Zunächst muss der untere Bereich einer möglichen Verkleinerung abge-
grenzt werden, bei dem die Kontinuumstheorie ihre Gültigkeit behält. Der obere Bereich wird 
durch die individuellen Anwendungen begrenzt für die die bionischen, mikrofluidischen Ven-
tile eingesetzt werden sollen. Auf der Kontinuumstheorie basieren die strömungsmechani-
schen Gleichungen der numerischen Simulationen, die in Kapitel 7 durchgeführt werden. Um 
zu erreichen, dass die Mikro-Fluiddioden zu den biologischen Systemen hydrodynamisch 
gleichwertig sind, wird eine Dimensionsanalyse durchgeführt. Aus ihr werden Kennzahlen 
ermittelt, mit denen das Design der Klappen dimensioniert werden kann.  
 
5.1 Anwendbarkeit der Kontinuumstheorie für bionische Mikrofluid-
ventile  
Bei der Verkleinerung des biologischen Vorbildes stellt sich zunächst die Frage, ob die 
physikalischen Grundlagen bei den Durchströmungsvorgängen weiterhin ihre Gültigkeit be-
halten, bzw. wie klein die Mikroventile dimensioniert werden dürfen.  
Generell befassen sich Strömungstheorien mit dem kinematischen und dynamischen 
Verhalten von Fluiden. Ein Unterschied von Fluiden im Vergleich zu Festkörpern ist, dass sie 
bei aufgeprägten zeitlich konstanten Scherkräften einer permanenten Verformung unterliegen 
[19, 22, 29-31]. Während ein Festkörper unter der Wirkung von äußeren Kräften eindeutig 
identifizierbar ist, wird ein Fluid permanent deformiert. Weiterhin können Flüssigkeiten 
dadurch charakterisiert werden, dass der mittlere Molekülabstand konstant bleibt. Die relative 
Position der einzelnen Atome ist hingegen variabel [19, 22, 29-31]. 
Strömungen im Makrobereich können in guter Näherung als Kontinuum bezeichnet 
werden, d.h. das alle physikalischen Größen innerhalb des Kontinuums eine kontinuierliche 
Verteilung in Raum und Zeit aufweisen und sie keine Nullstellen besitzen [29]. Die Kontinu-
umstheorie liefert brauchbare Ergebnisse solange die typischen Abmessungen und Zeiten groß 
gegenüber den Abmessungen und Zeiten sind, die den molekularen Aufbau der Fluide be-
stimmen. Bei Gasen sollte die charakteristische Abmessung eines Strömungsgebietes CL  
deutlich größer sein als die mittlere freie Weglänge λ  der Moleküle. Unter ihr wird der Weg 
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beschreiben, den ein Molekül im statistischen Mittel zurücklegt, bis es zu einer Wechselwir-
kung mit einem anderen Molekül kommt [19, 29].  
Bei Gasen entspricht sie unter Normbedingungen etwa dem 25-fachen des mittleren 
Molekülabstandes ( ≈λ  5*10-8 m für Luft). Setzt man diese beiden Ziffern ins Verhältnis, 
bildet sich eine Kennzahl, die als Knudsen-Zahl (Kn) bezeichnet wird und als Bedingung für 
die Anwendbarkeit der Kontinuumstheorie bei Gasen gilt. 
c
L
Kn
C
<=
λ
             Formel 26 
Folgende Strömungsbereiche ergeben sich für Gase nach [19, 22, 29-31]: 
Kn < 10-3   Navier-Stokes-Gleichung mit Haftbedingung 
10-3 < Kn < 10-1 Navier-Stokes-Gleichung mit Gleitbedingung 
10-1 < Kn < 10 Übergangsströmung 
Kn > 10   Freie molekulare Strömung 
Mit c < 0,01 kann die Strömung als eine viskose Kontinuums-Strömung angenommen 
werden. Bei Gasen, die durch Mikrostrukturen im µm-Bereich ( ≈minCL 5 µm) strömen, 
gelangt man bereits an die Grenzen der Kontinuumstheorie [19, 22, 29-31]. 
Bei Flüssigkeiten und Festkörpern ist das Konzept der freien Weglänge nicht sinnvoll. 
Ihr mittlerer Abstand der Moleküle beträgt etwa ein Zehntel derer von Gasen. Tendenziell ist 
deshalb zu erwarten, dass die Anwendung der Kontinuumsmechanik unproblematischer ist als 
für Gase [29, 30]. Die untere Grenze der Anwendbarkeit der Kontinuumstheorie für Flüssig-
keiten wird mit ≈minCL 0,5 µm zehnmal niedriger angesetzt [19, 22, 29-31]. Somit sollte die 
Breite des kleinsten durchströmten Profils der mikrofluidischen Venenklappen 0,5 µm nicht 
signifikant unterschreiten, wenn die Modelle, wie in dieser Arbeit, numerisch modelliert wer-
den. Werden die Abmessungen der Strukturen kleiner, so kann die Strömung über molekulare 
Modelle der Strömungstheorie modelliert werden [19, 22, 29-31]. Da in diesem Model die 
Wechselwirkungen der einzelnen Moleküle berücksichtigt werden müssen, wäre der Rechen-
aufwand für die Modellierung unverhältnismäßig hoch und soll im Rahmen dieser Arbeit 
nicht dargestellt werden.  
Weiterhin kann für Wasser unter Normalbedingungen eine empirische Scherrate von γ ≥ 
2.4*1012 s-1 für das Auftreten von Nicht-Newtonschem Verhalten und eine empirische Scher-
rate von γ ≥ 1.2*1011 s-1 für das Versagen der Navier-Rutschbedingung gefunden werden. 
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Selbst unter extremen Bedingungen sind Scherraten von γ > 106 s-1 in Mikrokanälen kaum 
erreichbar [19, 22, 29-31]. Hieraus folgt, dass das Strömungsverhalten in Mikrostrukturen, in 
den angegebenen Grenzen, mit Hilfe der Kontinuumsmechanik behandelt werden kann. 
Allerdings treten in Mikrokanälen und -ventilen andere Effekte in den Vordergrund, die 
einer genauen, für jedes neue Fluidelement individuellen Beobachtung bedürfen [19, 22, 29-
31]. Diese Effekte können formal mit Hilfe der Dimensionsanalyse und so genannten dimen-
sionslosen Kennzahlen beschrieben werden, auf die im nächsten Kapitel näher eingegangen 
wird. 
 
5.2 Dimensionsanalyse für bionische Mikrofluidventile 
Nur wenige strömungsmechanische Probleme können durch exakte Lösungen der Erhal-
tungsgleichungen, die ein System nichtlinearer, partieller Differentialgleichungen bilden, be-
schrieben werden [29, 30]. Die Dimensionsanalyse ist ein mathematisches Verfahren, das den 
Zusammenhang der physikalischen Größen bei Naturphänomenen beschreibt, ohne die einem 
physikalischen Vorgang zu Grunde liegende Formel oder eine exakte Gesetzmäßigkeit zu 
kennen [29]. Als dimensionslose Kennzahl (in der Physik) bezeichnet man einen Parameter in 
einem dimensionslosen mathematischen Modell eines physikalischen Zustands oder Prozesses 
[19, 22, 29, 30]. Wenn diese Kennzahlen sowohl im biologischen Vorbild der Venenklappen 
als auch im Modell der Mikrofluiddioden ähnlich sind ist sichergestellt, dass die beiden Sys-
teme bei den ablaufenden Vorgängen physikalisch ähnlich sind. Ergebnisse aus dem Modell 
können dann auf das Original übertragen werden. Aus der Gleichheit der dimensionslosen 
Kennzahlen ergeben sich Anforderungen an das Modell, zu denen stets auch die geometrische 
Ähnlichkeit zwischen Original und Modell gehört. 
Das Buckinghamsche Pi-Theorem wird im Folgenden benutzt, um die Variablen in di-
mensionslose Gruppen einzuteilen und sie zu klassifizieren.  
Gegeben ist der Zusammenhang von n Einflussgrößen aj mit m Basisdimensionen: 
0),...,( 21 =naaaf            Formel 27 
Die Lösung des Problems hat die allgemeine Form: 
0),...,(
21
=∏∏∏ −mnF          Formel 28 
wenn 
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- Die Gleichung f(…) der einzige funktionale Zusammenhang zwischen den Einfluss-
größen aj ist. 
- Die Gleichung f(…) unabhängig von den Einheiten gilt, in denen die Größen aj ge-
messen werden. 
Die Größen ∏ j sind die im Folgenden beschriebenen dimensionslosen Kennzahlen 
des Problems (Potenzprodukte von Einflussgrößen aj) [19, 22, 29, 30]. 
Die Strömung wird in einer ersten Näherung als ausgebildete Strömung durch ein Rohr 
betrachtet. Der Strömungswiderstand äußert sich bei ausgeprägtem Strömungsprofil durch die 
Wandschubspannung τw, die im Weiteren als Zielvariable gewählt wird. Die Wandschubspan-
nung ist ein zentraler Parameter der Lösereinstellungen für die Fluid-Simulation in Kapitel 7. 
Im menschlichen Blutkreislauf wird der Innenseite der Gefäße eine Wandschubspannung in 
der Größenordnung von 20 – 40 *10-5 N/cm2 aufgeprägt, die zahlreiche molekularbiologische 
Prozesse am Endothel (Zellen am inneren Rand der Blutgefäße) auslöst [15-17].  
Wie in Tabelle 2 dargestellt ist, wirken folgende Einflussgrößen auf die Dioden: 
 
Tabelle 1: Variablen der Dimensionsanalyse 
Art der Variable Variable Beschreibung Einheit 
Zielvariablen τw Wandschubspannung kg/ms
2 
Geometrievariable D Durchmesser m 
Prozessvariable v Geschwindigkeit m/s 
Stoffwert ρ Dichte kg/m3 
Stoffwert η Dynamische Viskosität kg/ms 
 
Hieraus ergibt sich der Zusammenhang: 
0),,,,( == ηρτ vDf w           Formel 29 
Die Zahl der Einflussgrößen auf die erste Näherung der Dioden ist n=5, die Zahl der 
Basisdimensionen des Problems ist m=3 (Länge, Zeit und Masse). Hieraus folgen durch „Pro-
bieren“ n-m=2 dimensionslose Kennzahlen: 
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21 v
w
ρ
τ
=∏             Formel 30 
η
ρvD
=∏2             Formel 31 
Der Lösungszusammenhang ergibt: 
0),(
2
=
η
ρ
ρ
τ vD
u
F w  oder allgemein 0Re),( =RF λ      Formel 32 
 
 
Abbildung 27: Strömungsverhalten in Abhängigkeit von Rohrreibung und Reynolds-
zahl [19, 22, 29, 30] 
Um die konkrete Lösung des Problems zu finden, muss nur die funktionale Beziehung 
zwischen zwei Größen gefunden werden und nicht zwischen fünf Größen. Die Darstellung 
des Zusammenhangs kann experimentell ermittelt werden und ist in Abbildung 27 für eine 
ausgebildete Rohrströmung dargestellt. 
Re=400 
)400(Re =Rλ
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Die erste Kennzahl wird als Rohrreibungskennzahl Rλ bezeichnet. Sie wird im Weiteren 
benötigt, um den Druckabfall, der durch Reibung des Fluids an den Kanalwänden der Mikro-
ventile entsteht, zu bestimmen.  
Die zweite gefundene Kennzahl stellt die Reynold-Zahl dar. Sie charakterisiert das Ver-
hältnis zwischen der Trägheitskraft und der viskosen Reibungskraft auf ein Strömungsteil-
chen. Bei einer laminaren Strömung liegt eine geordnete Schichtströmung (lamina: lateinisch 
„Schicht“) vor, bei der die einzelnen Fluidpartikel in geordneten Bahnen nebeneinander strö-
men. Im Gegensatz hierzu werden turbulente Strömungen durch überlagerte Schwankungs-
bewegungen charakterisiert [19, 22, 29, 30]. Die Kinetik der Fluidpartikel kann nicht mehr 
geordneten Bahnen zugeordnet werden. Die Bewegungen führen zu einem erhöhten Impuls-
austausch und somit einem höheren Reibungswiderstand zwischen benachbarten Fluidberei-
chen [19, 22, 29, 30]. In durchströmten Systemen wird die kritische Reynold-Zahl mit 2300 
angegeben [19, 22, 29, 30]. Kleinere Zahlen charakterisieren eine laminare, größere eine tur-
bulente Strömung.  
Zunächst soll für die Verkleinerung der Venenklappen für den technischen Ansatz, der 
Strömungsbereich abgeschätzt werden, in dem noch mit laminarer Strömung zu rechnen ist. 
Für den Fall einer laminaren Strömung durch die Fluidventile werden die numerischen Simu-
lationen in Kapitel 7 entscheidend vereinfacht. In erster Näherung werden die Durchströ-
mungsbereiche der Mikroventile als kreisrunde Strukturen angenähert. Die Reynoldszahl 
(Formel 28) ist in der Abbildung 28 für H2O und in Abbildung 29 für NaOH (50 % Lösung) 
dargestellt. Der Berechnung liegen folgende Annahmen zugrunde: 
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Tabelle 2: Fluideigenschaften der Arbeitsmedien [19, 22, 29, 30] 
Fluid 
Dichte [g/cm3] 
bei 25°C 
Dynamische Viskosität 
[m Pa s] bei 25°C 
Oberflächenspannung [mNm-1] 
bei 25°C 
H2O 0,997 1 72,75 
NaOH 
(50%) 
1,524 61,5 112 
 
 
Abbildung 28: Reynoldszahlen für H2O 
Die Geschwindigkeiten wurden in den für mikrofluidischen Systeme typischen Werte 
von 0 bis 2000 mm/s und die Durchmesser der Kanäle von 0,5 bis 1000 µm variiert [1-5, 19, 
22]. Mit den ermittelten Reynoldszahlen für die beiden Arbeitsfluide kann mit Hilfe von Ab-
bildung 27 die entsprechenden Rohrreibungskennzahlen 
iR
λ ermittelt werden. Diese werden 
dann als Parameter für die numerischen Simulationen der Mikroventile übergeben.  
Geschwindigkeit [mm/s] Durchmesser [µm] 
Reynoldszahl [] 
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Abbildung 29: Reynoldszahlen für NaOH 
Da die Strömungen als laminar angenommen werden können, ergibt sich aus der Abbil-
dung 27 der Zusammenhang:  
Re
64
=Rλ             Formel 33 
Die Euler Zahl ist eine weitere dimensionslose Kennzahl in der Ähnlichkeitstheorie und 
stellt das Verhältnis von Druckkräften zu Trägheitskräften dar [19, 22, 29, 30]. Die Eulerzahl 
wird definiert als: 
2v
p
Eu
ρ
∆
=             Formel 34 
mit ∆p als Druckdifferenz in N/m², ρ als Dichte in kg/m³ und v als Geschwindigkeit in 
m/s. Wenn in erster Näherung die Durchströmungsbereiche der Mikroventile als zylindrische 
Kapillare betrachtet werden, so kann der Druckabfall mit Hilfe der Rohrreibungskennzahl 
berechnet werden als: 
2
2v
D
L
p R ρλ=∆            Formel 35 
In Abbildung 30 und Abbildung 31 ist der Druckabfall für H2O und NaOH über die 
Länge der Mikroventile für typische Längen von 0 bis 1000 µm und Breiten von 0,5 µm bis 
50 µm dargestellt.  
Geschwindigkeit [mm/s] 
Durchmesser [µm] 
Reynoldszahl [] 
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Abbildung 30: Druckabfall H2O 
 
Abbildung 31: Druckabfall NaOH 
Eine weitere dimensionslose Kennzahl, die näher betrachtet wird, ist die Weber-Zahl 
(We). Sie beschreibt das Verhältnis der Trägheitskraft zur Oberflächenkraft [19, 22, 29, 30]: 
σ
ρ Dv
We
2
=             Formel 36 
Kanallänge [µm] 
Kanaldurchmesser [µm] 
Druckabfall [bar] 
Kanallänge [µm] 
Kanaldurchmesser [µm] 
Druckabfall [bar] 
  
62 
 
Abbildung 32: Weberzahl H2O 
In Abbildung 32 und Abbildung 33 wird der Zusammenhang für typische Geschwindig-
keiten von 0 bis 2000 mm/s und Durchmesser der Ventilstrukturen von 0,5 µm bis 1000 µm 
dargestellt. 
 
 
Abbildung 33: Weberzahl NaOH 
 
Durchmesser [µm] 
Geschwindigkeit [mm/s] 
Weberzahl [] 
Durchmesser [µm] 
Geschwindigkeit [mm/s] 
Weberzahl [] 
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5.3 Diskussion 
Bei der technischen Umsetzung des Prinzips der Venenklappen als Steuerungselement 
in mikrofluidischen Schaltkreisen wurde der Bereich abgeschätzt in dem die Ventile dimensi-
oniert werden können. Hierzu wurde zunächst der untere Bereich der möglichen Verkleine-
rung über die Gültigkeit der Kontinuumstheorie analytisch abgeschätzt. Die Abschätzungen 
zeigten, dass wenn die kleinsten, von Flüssigkeiten durchströmten Breiten 0,5 µm nicht unter-
schreiten das Fluid als Kontinuum betrachtet werden kann [19, 22, 29-31]. Dies ist die Vo-
raussetzung für die numerischen Simulationen in Kapitel 7.  
Mit Hilfe der Dimensionsanalyse konnten im Weiteren dimensionslose Kennzahlen 
identifiziert werden. Aus den Graphen in Abbildung 28 und Abbildung 29 folgt, unter den 
gegebenen Randbedingungen, dass es sich sowohl für die Durchströmung mit H2O als auch 
für NaOH in mikrofluidischen Systemen um laminare Strömungen (ReH2O und ReNaOH < 
2300) handelt. Dieses Strömungsverhalten findet sich auch in den mikrofluidischen Systemen 
der Literaturbeispiele wieder [1, 2, 5, 18-20, 23, 24]. 
Je größer die Durchmesser der Durchströmungsbereiche und je höher die Geschwindig-
keiten des Fluids sind, desto höher sind die entsprechenden Reynoldszahlen. Aus den Abbil-
dungen ergibt sich ein linearer Zusammenhang der Größen. Aufgrund der höheren Dichte und 
dynamischen Viskosität von NaOH sind die Reynoldszahlen kleiner als die von H2O, da die 
viskosen Reibungskräfte in Mikrofluidsystemen einen deutlich höheren Einfluss haben als die 
Trägheitskräfte. Dies bekräftigt die Vermutung, dass in mikrofluidischen Systemen die glei-
chen physikalischen Gesetzmäßigkeiten gelten, aber andere Effekte überwiegen als es in mak-
rofluidischen Systemen der Fall ist, was auch durch [6, 19, 22, 23, 29, 34] bestätigt wird. 
Aus der Euler Zahl wurde im Weiteren der Druckabfall über die Kanallänge in Abhän-
gigkeit von dem Kanaldurchmesser ermittelt, wie in Abbildung 30 dargestellt. Je kleiner die 
Kanaldurchmesser und je länger der durchströmte Bereich ist, desto höher ist der entstehende 
Druckabfall in den Mikroventilen. Der Druckabfall ist, aufgrund der entstehenden hohen Rei-
bungskräfte in Mikrostrukturen, höher als die Trägheitskräfte [19, 22]. Erst bei Kanaldurch-
messern von unter 25 µm und Längen der Mikroventile von über 500 µm kommt es zu signi-
fikanteren Druckabfällen über die Ventile, wie in Abbildung 30 und Abbildung 31 dargestellt 
ist.  
Die in Abbildung 32 und Abbildung 33 dargestellten Weberzahlen in Abhängigkeit von 
der Geschwindigkeit und dem Durchmesser werden in Kapitel 4 verwendet, um den Einfluss 
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der eingesetzten biokatalytischen Fluide auf das polymere Substrat der Mikroventile zu cha-
rakterisieren. Durch mögliche Einlagerungen von Molekülen in die Struktur der Polymere 
ändern sich, wie aus Formel 33 ersichtlich ist, die Oberflächenkräfte der Polymere und damit 
die Reaktionskinetiken der Systeme. 
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6 Auslegung von bionischen Mikroventilen 
Als Design wurde ein vereinfachtes Modell des biologischen Vorbildes gewählt. Das 
Ventil besteht aus zwei symmetrischen Ventilklappen, die auf einer Seite in eine taschenför-
mige Ausbuchtung enden. Strömt das Fluid, in der Abbildung 34, von links nach rechts, so 
soll keine signifikante Änderung der Strömung erfolgen. Fließt das Fluid in der anderen Rich-
tung, so fließt ein Teilstrom in die seitlichen Taschen. Durch Erhöhung der Fließgeschwindig-
keit erhöht sich der Druck in diesen Taschen. Ab einem bestimmten Druck soll der Fluidfluss 
in Sperrrichtung, ähnlich wie in den Venenklappen, gänzlich unterbrochen werden. 
 
 
Abbildung 34: Design der Mikroventile 
Um die Federsteifigkeit der Ventile für die numerischen Simulationen zu quantifizieren 
wurde, der Parameter mit Hilfe eines Mikro-Federmessstandes (Eigenbau des IWE1, RWTH 
Aachen) für unterschiedliche Designs bestimmt. Das Messsystem (Abbildung 35) besteht aus 
einem linearen Schrittmotor (DC PI-Company) und einer beweglichen Kraft-Messspitze. 
Über ein LabView Programm (National Instruments, Inc. Austin, USA) wurde der Versuch 
gesteuert.  
Ventilklappe 
Fluidkanal 
Länge der 
Klappen (l) 
Höhe der 
Klappen (h) 
Abstand der 
Klappen (a) 
Breite der 
Klappen (b) 
Durchlass-
richtung 
Schließ-
richtung 
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Abbildung 35: Mikro-Federmessstand 
Über die Messspitze wird der vorderen Kante der Ventilklappe eine Verformung aufge-
prägt. Die zur Verformung benötigte Kraft wird dabei ständig ermittelt und aufgezeichnet, wie 
in Abbildung 36 dargestellt ist. Für drei Ventil-Typen wird exemplarisch der Verlauf darge-
stellt. Die Verformung in Abhängigkeit der aufgeprägten Last zeigt ein nichtlineares Verhalten 
des duktilen Polymers. 
Die Federsteifigkeit wird aus den aufgezeichneten Größen berechnet nach: 
L
F
D
∆
=  mit 
2
][
s
kg
m
N
D ==          Formel 37 
Mit F gleich der Kraft in [N] und ∆L gleich der Längenänderung in [m]. Die Hysterese-
schleifen der Ventile mit Längen von 700 und 550 µm entwickeln sich nahezu linear. Die 
Hystereseschleife des Ventils mit der Klappenlänge von 300 µm entwickelt sich exponentiell.  
Um den hydraulischen Widerstand der Klappen zu berechnen, geht man im Folgenden 
von einer Analogie zwischen Fluidik und Elektronik aus. Für den Fall einer laminaren Strö-
mung gilt der in Tabelle 3 dargestellte Zusammenhang. 
 
Linearmotor 
Messspitze 
PDMS System 
Mikrowaage  
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0,0 0,5 1,0 1,5 2,0 2,5 3,0 3,5 4,0
0,0
0,4
0,8
1,2
1,6
2,0
2,4
 Ventillänge 300 µm
         Spring constant 0,62 N/m
 Ventillänge 550 µm
         Federkonstante 0,45 N/m
 
 
K
ra
ft
 [
µ
N
]
Dehnung [µm]
 Ventillänge 700 µm
         Federkonstante 0,4 N/m
 
Abbildung 36: Translation der Ventilklappe in Abhängigkeit von der aufgeprägten 
Last  
Geht man von einem zylindrischen Kapillar aus, so ergibt sich die Hagen-Poiseuillesche 
Gleichung für eine newtonsche Flüssigkeit in laminarer, reibungsbehafteter Strömung: 
l
pR
V
η
π
8
4∆
=&             Formel 38 
Wird dieser Zusammenhang in den fluidischen Widerstand aus Tabelle 3 eingesetzt, so 
ergibt sich unter den gegebenen Voraussetzungen für den hydraulischen Widerstand: 
4
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           Formel 39 
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Tabelle 3: Analogie zwischen Fluidik und Elektrik 
Elektronik Fluidik 
Variable Definition Variable Definition 
Strom I Volumenstrom V&  
Spannung U Druck p  
Spannungsabfall U∆  Druckabfall p∆  
Widerstand 
I
U
R
∆
=  Widerstand 
V
p
R
&
∆
=  
 
Für rechteckige Querschnitte ergibt sich der hydraulische Durchmesser zu: 
hb
bh
d hhydraulisc +
= 2 ; mit  
sm
kg
m
Ns
m
Pas
V
p
R
453][
][
][ ===
∆
=
&
    Formel 40 
 
 
Tabelle 4: Hydraulische Widerstände der Ventilvarianten  
Ventillänge 
[m] 
Hydraulischer 
Durchmesser 
[m] 
Hydraulischer Wider-
stand für H2O [
3m
Pas ] 
Hydraulischer Widerstand 
für NaOH [
3m
Pas ] 
300E-06 3,11E-05 1,30E+13 8,02E+14 
550E-06 3,11E-05 2,39E+13 1,47E+15 
700E-06 3,11E-05 3,04E+13 1,87E+15 
1000E-06 3,11E-05 4,35E+13 2,67E+15 
300E-06 4,67E-05 2,58E+12 1,59E+14 
550E-06 4,67E-05 4,72E+12 2,91E+14 
700E-06 4,67E-05 6,01E+12 3,70E+14 
1000E-06 4,67E-05 8,59E+12 5,28E+14 
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Tabelle 5: Dimensionen der Ventil-Typen 
Ventil Typ Abstand der 
Klappen (a) 
[µm] 
Länge der 
Klappen (l) 
[µm] 
Höhe der 
Klappen (h) 
[µm] 
Breite der 
Klappen (b) 
[µm] 
I 20 300 70 20 
II 20 550 70 20 
III 20 700 70 20 
IV 20 1000 70 20 
V 20 300 70 30 
VI 20 550 70 30 
VII 20 700 70 30 
VIII 20 1000 70 30 
 
Mit den Fluideigenschaften der Arbeitsmedien H2O und NaOH aus Tabelle 2 folgen die 
hydraulischen Widerstände für die unterschiedlichen Ventillängen und Breiten die in Tabelle 4 
dargestellt sind. Aus den Vorüberlegungen wurden in Tabelle 5 das Design der Ventil-Typen 
festgelegt, die im Weiteren numerisch simuliert werden.  
 
6.1 Diskussion 
Von dem biologischen Vorbild der Venenklappen, das in [15-17] dargestellt ist, leitet 
sich das Design der passiven Mikroventile ab. Es besteht, wie die meisten Venenklappen, aus 
zwei duktilen Ventilklappen [15]. Im Gegensatz zu den Venenklappen ist die Geometrie der 
Kanalquerschnitte, aufgrund der in planarer Siliziumtechnik hergestellten Systeme, recht-
eckig. Im Gegensatz zu den in [23] dargestellten Mikroventilen wird für die in dieser Arbeit 
untersuchten bionischen Mikroventile nur eine mikrostrukturierte Lage benötigt. Lediglich 
eine passivierende Membran kommt auf die erste Lage. Hierdurch entfallen aufwendige Jus-
tierungsarbeiten. Die Herstellung und der Aufbau ist gegenüber dem in [24] dargestellten bi-
ometrischen Hydrogelventil deutlich einfacher und weniger fehleranfällig. Gegenüber den 
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starren Tesladioden und Borstendioden aus [18, 20] ermöglichen die bionischen Venenklap-
penventile einen vollständigen Verschluss der Kanäle. 
Bedingt durch die Begrenzungen des fotolithographischen Fertigungsverfahrens wurde 
als maximale Höhe der Strukturen 70 µm und als minimale Breite der Ventilklappen 20 µm 
festgelegt. Bei dieser Klappenhöhe kam es bei Ventilklappenbreiten von unter 20 µm häufig 
zu Schädigungen durch den Entformungsvorgang. Der minimale Abstand der Ventilklappen 
sollte aufgrund von möglichen Verschmutzungen der Fluide 20 µm nicht unterschreiten [1, 5]. 
In Vorversuchen wurde bei Ventilen mit einem Abstand der Ventilklappen über 30 µm, im 
untersuchten Druckbereich von 0-200 kPa, kein Verschluss festgestellt. Die Länge der Ventil-
klappen wurde, für die Anwendung der Ventile in mikrofluidischen Systemen, zwischen 300 
und 1000 µm variiert. 
Zur Messung der Federkennlinie wurden die Klappen mehrfach ausgelenkt und die Aus-
lenkung der Klappen in Abhängigkeit der Kraft aufgezeichnet. Die Messungen der Federstei-
figkeiten ist in Abbildung 36 für drei Ventiltypen exemplarisch dargestellt und steht in guter 
Übereinstimmung mit Materialwerten von PDMS in der Literatur [1, 4, 5, 19, 32, 40]. Der 
Verlauf der Graphen zeigt, nach einem linearen Anfangsbereich, eine exponentielle Steige-
rung. Der Anfangsbereich ist dadurch zu erklären, dass die Messspitze in das flexible Silikon 
eindringt und es plastisch verformt. Auffällig war ebenfalls, dass die während der Belastung 
aufgenommene Kennlinie von der Entlastungskurve leicht abwich. Als Ursache hierfür kön-
nen Setzungs-Erscheinungen, Messungenauigkeiten oder Hysterese-Effekte der Feder oder 
des Aufbaus vermutet werden.  
Aus den Messungen der Federsteifigkeiten geht hervor, dass je länger die Ventilklappen 
sind, desto geringer die Federsteifigkeit und damit desto duktiler die Klappen. Je länger die 
Ventilklappen sind, desto höher ist der hydraulische Widerstand der Klappen, wie auch durch 
[19, 29] bestätigt wird. Eine höhere Steifigkeit führt zu geringeren Diodizitäten. Eine Verlän-
gerung des Durchströmungsbereiches bedeutet im Gegenzug, wie in Kapitel 5.2 dargestellt, 
eine Erhöhung des Druckabfalls. Ein höherer Druckabfall muss durch einen höheren Aktuati-
onsdruck der externen Pneumatik kompensiert werden. Bei zu großen Aktuationsdrücken 
können in den Systemen Undichtigkeiten auftreten. Die gemessenen Federsteifigkeiten der 
Mikroventile werden in Kapitel 7 als Parameter für die numerischen Simulationen übergeben. 
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7 Simulation von bionischen Mikroventilen  
Um das Bewegungs- und Dehnungsverhalten der verschiedenen Ventilbauformen in der 
Entwurfsphase zu analysieren, wurden Fluid-Struktur-Interaktionen (FSI) eingesetzt. Mit Hil-
fe von stationären Simulationen wurden die Volumenströme in Durchlass- und in Sperrrich-
tung für die unterschiedlichen Designs aus Tabelle 5 in Abhängigkeit des Drucks bestimmt. 
Aus dem Quotient der Volumenströme in Durchlass- und in Sperrrichtung wurde anschließend 
nach Formel 5 die Diodizität der Ventile ermittelt.  
Wie in Kapitel 3.6.2 dargestellt, existieren in der Literatur stark gekoppelte partitionierte 
Verfahren für FSI-Simulationen nur für starre Mikro-Ventilstrukturen [1, 26]. Stark gekoppel-
te partitionierte Verfahren haben gegenüber schwachen Verfahren den Vorteil, dass am Ende 
eines Zeitschritts sämtliche Kopplungsbedingungen zwischen den Feldern erfüllt sind und 
sich das Gesamtsystem in seiner Gleichgewichtslage befindet. In dieser Arbeit wurde daher 
ein neues Simulationsverfahren stark gekoppelter FSI-Simulationen von duktilen Ventilstruk-
turen erarbeitet [34]. Die Simulation wurde mit Hilfe gekoppelter Felder unter Verwendung 
der Simulationsprogramme ANSYS und CFX (ANSYS Inc. Canonsburg, Pennsylvania, USA) 
durchgeführt.  
 
7.1 Modellaufbau der Ventile in ANSYS 
Die wesentlichen Verfahrensschritte in der Modellerstellung des Ventils waren: 
1.) Definition von Parametern, Elementen und Materialien 
2.) Konstruktionspunkte, Linien und Flächen erzeugen 
3.) Linien gruppieren und diskretisieren 
4.) Flächen mit Viereckelementen vernetzen 
5.) Viereckselemente extrudieren, um Hexaederelemente zu generieren 
Als Grundlage der FE Berechnungen diente ein Netz aus finiten Elementen. In dieser 
Arbeit wurde die Geometrie der Ventil-Typen mit einem CAD Programm (ACAD, Autodesk, 
Inc. San Rafael, Kalifornien, USA) erzeugt und an das Simulationsprogramm ANSYS über-
geben. Dazu wurden Flächen und Volumina, die einen Verbund darstellten, durch Boolesche 
Operatoren miteinander verknüpft. Den Linien oder Flächen wurden eine Diskretisierung zu-
gewiesen, die die Elementgröße oder -anzahl in einem bestimmten Gebiet festlegt. Darauf 
folgten die Vernetzung von Flächen mit zweidimensionalen Elementen und eine anschließen-
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de Extrusion, um ein strukturiertes, dreidimensionales Netz zu erzeugen. Für die Ventile wur-
den die Dimensionsparameter aus Tabelle 5 benutzt. Danach folgte die Elementdefinition. Für 
das Fluidmodell wurde der dreidimensionale Elementtyp Fluid142 gewählt. Hierbei handelt 
es sich um ein Hexaederelement mit acht Knoten, die über die Freiheitsgrade Druck und 
Strömungsgeschwindigkeiten in x-, y- und z- Richtung verfügen. Wenn die Option der Netz-
verformung aktiviert wurde, kamen drei Freiheitsgrade der Verschiebung hinzu. Auf Grund 
der ALE Unterstützung wurde dieser Elementtyp für das Fluidgebiet in der FSI Simulation 
eingesetzt. Für das Strukturmodell wurden die Elemente des Typs Solid45 eingesetzt. Dieses 
ist ebenfalls ein Hexaederelement mit acht Knoten. Die Knoten verfügen über die Freiheits-
grade der Verschiebung in den drei Raumrichtungen. Dieser Elementtyp unterstützt die Be-
handlung geometrischer Nichtlinearitäten. Plane42 ist ein Viereckselement, das zur Vernet-
zung von Flächen und der anschließenden Extrusion eingesetzt wurde, um Elemente des Typs 
Fluid142 oder Solid45 zu erzeugen.  
 
 
 
 
 
 
Abbildung 37: Ausschnitt aus dem Fluidmodell aus 1) Flächen, 2) Plane42 Ele-
menten durch 2D Vernetzung und 3) Fluid142 Elementen durch Extrusion 
2
1
3
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Die Kontaktelemente Targe170 und Conta175 wurden benutzt, um einen Anschlag auf-
zubauen, damit beide symmetrischen Ventilklappen sich in der Mitte trafen und darüber hin-
aus keine unzulässigen Verformungen entstanden (Abbildung 38). Im nächsten Abschnitt 
wurden die Materialkonstanten der Ventilklappe festgelegt. Diese sollten die Eigenschaften 
von PDMS besitzen und wurden entsprechend gewählt. Die Federkonstanten der Mikroventile 
aus PDMS wurden den Mikrofedermessungen aus Kapitel 6 entnommen. 
Danach folgte der Aufbau des Fluidmodells. Zuerst wurden die Konstruktionspunkte an 
Hand der vorher definierten Geometrieparameter erzeugt. Diese Konstruktionspunkte lagen in 
der x-y Ebene. Die gekrümmten Linien, die die Seitenwände der Ventilklappe definierten, 
wurden durch eine Splinefunktion unter der Angabe der Anfangs- und Endpunkte sowie der 
Anfangs- und Endsteigungen erzeugt. Danach wurden diese Linien segmentiert. Aus den Li-
niensegmenten und Konstruktionspunkten wurden viereckige Flächen definiert (Abbildung 
38). In der Abbildung wird zur besseren Darstellung ein Ausschnitt aus dem Fluidkanal darge-
stellt.  
 
      
 
Abbildung 38: Finite Elemente Netz des Ausschnittes der Ventilklappe und des An-
schlags, wo beide Ventilklappen zusammentreffen 
 
Zur Vorbereitung der Vernetzung wurden die Kanten der Vierecksflächen so gruppiert, 
dass alle gegenüberliegenden Kanten in eine gemeinsame Gruppe einsortiert werden konnten. 
Danach wurde den Gruppen von Kanten jeweils eine Diskretisierung zugewiesen, die be-
stimmte, wie viele Elemente an eine Kante grenzten. Diese Vorgehensweise war für die Er-
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Z
Anschlag mit Targel 170 
Kontaktelementen 
Kontaktknoten mit Con-
tal 175 Elementen 
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zeugung eines strukturierten Netzes erforderlich. Die Flächen wurden mit Elementen des Typs 
Plane42 vernetzt.  
Anschließend wurden die dreidimensionalen Elemente des Typs Fluid142 erzeugt, in-
dem die Plane42 Elemente extrudiert wurden. Vor der Extrusion wurde eine Unterteilung der 
Extrusionsstrecke vorgegeben, um eine bestimmte Anzahl von Lagen aus Hexaederelementen 
zu erzeugen. Durch die Extrusion in positiver bzw. negativer z-Richtung wurden die Elemente 
erzeugt, die oberhalb bzw. unterhalb der Klappenunterkante angeordnet waren. Nach der 
Extrusion wurden die Plane42 Elemente gelöscht. Neben den Hexaederelementen wurden 
durch die Extrusion auch Volumina erzeugt. Die Flächen der Volumina, die auf den Randge-
bieten des Modells lagen, wurden Gruppen zugeordnet. Den Gruppen von Flächen wurden 
Druck-, Geschwindigkeits- und Verschiebungsrandbedingungen aufgeprägt. Die Grenzflächen 
zur Ventilklappe wurden der fluidseitigen FSI Schnittstelle zugeordnet.  
Darauf folgte der Aufbau der Ventilklappe analog zum Aufbau des Fluidmodells. Als 
dreidimensionale Strukturelemente kamen die Solid45 Elemente zum Einsatz. Nach dem Zu-
weisen von Randbedingungen und Schnittstellen wurde ein Anschlag für die Ventilklappe 
aufgebaut. Dazu wurden auf Knoten der Klappe Elemente des Typs Targe170 und auf dem 
Anschlag Elemente des Typs Conta175 aufgebracht.  
 
7.2 Kopplungsbedingungen 
Der ANSYS FSI Löser verwendete ein partitioniertes Verfahren für stark gekoppelte 
Probleme, um die Kopplung von Fluid- und Strukturgebiet zu lösen. Zwischen den Lösungen 
der Einzelprobleme wurden Strömungskräfte des Fluids auf die Struktur bzw. Verschiebungen 
und Geschwindigkeiten des Strukturmodells auf das Fluidmodell übertragen. Der Algorithmus 
führte eine Kopplungsiteration über die Fluid- und die Strukturanalyse durch, bis alle Kon-
vergenzkriterien erfüllt, oder eine Obergrenze an Iterationen erreicht wurden. Das Konver-
genzverhalten der Kopplungsschleife wurde aus den Größen ermittelt, die über die Fluid-
Struktur Schnittstelle ausgetauscht werden. Nach Beendigung einer Kopplungsiteration wurde 
der nächste Zeitschritt gewählt und eine neue Kopplungsiteration begonnen (Abbildung 39). 
Die FSI Analyse wurden quasi zeitabhängig durchgeführt, das bedeutet, dass die FSI 
Analyse einen Startzeitpunkt und einen Endzeitpunkt zugewiesen bekamen. Die Analysezeit 
der FSI Simulation wurde in eine vom Benutzer festgelegte Anzahl von Zeitschritten zerlegt. 
In jedem Zeitschritt der FSI Analyse wurde eine Kopplungsschleife durchlaufen, in der statio-
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näre Lösungen für die Struktur und die Strömung ermittelt wurde. Den Zeitschritten wurde 
eine vom Benutzer vorgegebene Last zugeordnet, sie konnte beispielsweise ein linear mit der 
Analysezeit ansteigender Druck auf die Einlassfläche des Ventils sein. Als Anfangswerte für 
die Geschwindigkeits-, Druck- und Verschiebungsfelder wurden die Ergebnisse des vorheri-
gen Zeitschritts verwendet.  
 
7.3 Lösungseinstellungen 
Die Lösungseinstellungen für die stationären FSI Analysen wurden in den Steuerungs-
makros vorgenommen. In den stationären Analysen wurde die Analysezeit auf eins gesetzt. 
Die Anzahl der Zeitschritte betrug zwischen 25 und 50. Es wurde ein zeitliche Verlauf der 
Last vorgegeben und in einer Matrix gespeichert. Nach der Last wurde die maximale Anzahl 
globaler Iterationen in einer Fluidanalyse (zwischen 15 und 30), die Konvergenzkriterien der 
globalen Iterationen in einer Fluidanalyse für das Druck- bzw. das Geschwindigkeitsfeld 
(zwischen 10-6 und 10-8) vorgegeben. Für die Kopplungsiteration wurde die maximale Anzahl 
von 20 Iterationen und das Kopplungskonvergenzkriterium (zwischen 10-6 und 10-8) gesetzt.  
Nach dem Modellaufbau wurde in den Lösungsprozessor gewechselt, um die Optionen 
für die Fluid-, Struktur- und FSI Löser zu setzen. Zunächst wurden die Optionen für den 
Struktursimulation gesetzt. Die Lösung der auftretenden Gleichungssysteme wurde mit der 
Vorkonditionierten Gradienten Methode durchgeführt. Nachdem die Optionen für die Struk-
tursimulation gewählt wurden, wurden die Parameter für die Fluidsimulation gesetzt. Zu-
nächst wurde angegeben, dass die Druck- und Impulsgleichungen für laminare Strömungen 
gelöst werden sollte. An allen Wänden bis auf die Ein- und Auslassfläche galt für das Fluid 
Wandhaftung. An der Ein- und Auslassfläche wurden nur Druckrandbedingungen aufgebracht. 
Am Einlass wurde ein zeitabhängiger Druck und am Auslass ein Druck von Null vorgegeben. 
Die entstehenden Wandschubspannungen wurden in die Ergebnisdateien aufgenommen. Die 
Federkonstanten von PDMS für die Struktursimulationen wurden aus den Messungen der Fe-
dersteifigkeiten aus Kapitel 5 bestimmt. 
Die Druck- und Impulsgleichungen in dem Lösungsalgorithmus SIMPLEN wurden mit 
der Vorkonditionierten Bistabilisierten Konjugierten Gradienten Methode (VBKGM) iterativ 
gelöst. Für die Impulsgleichungen in den drei Raumrichtungen wurde die Auswahl analog 
vorgenommen. In Vorversuchen hatte sich die VBKGM im Vergleich mit den anderen von 
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ANSYS zur Verfügung gestellten Methoden als die stabilste und am universellsten anwendba-
re Methode erwiesen (Siehe auch [45]).  
 
Abbildung 39: Zeitschritte der Kopplungsiteration 
Als Löser der Navier-Stokes Gleichungen wurden zwei Algorithmen der SIMPLE Klas-
se (semi-implicite method for pressure linked equations) angeboten. Als Standard wurde die 
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Variante SIMPLEF eingesetzt. Dieser zeigte in Vorversuchen nicht die Robustheit des 
SIMPLEN Algorithmus, der als Alternative angeboten wird. Der SIMPLEN Algorithmus 
weist nach [45] eine höhere Konvergenzrate als der SIMPLEF Algorithmus auf. Für die Mo-
delle mit Tetraedervernetzung bestand die Möglichkeit der Neuvernetzung. Die Neuvernet-
zung wurde durchgeführt, wenn Elemente durch die Verformung des Fluidgebietes im Vorfeld 
festgelegte Qualitätskriterien nicht erfüllten. Die Qualitätskriterien waren das Aspektverhält-
nis, die Änderung des Elementvolumens und die Änderung des Aspektverhältnisses gegen-
über der Ausgangslage. Das Aspektverhältnis eines Elements ist der Quotient aus der größten 
und der kleinsten Kantenlänge eines Elements. Am Ende der Makros für die stationären FSI 
Analysen wurden die Einstellungen des FSI Lösers bestimmt. Die Fluid-Struktur-Interaktion 
wurde aktiviert.  
 
7.4 Auswertung des Volumenstroms 
In den Steuerungsmakros wurde auf die Ventilmodelle ein Druck aufgebracht, der von 
der Analysezeit abhängt. Die Ergebnisse jedes Zeitschritts wurden in den Ergebnisdateien 
gespeichert. Um das Verhalten der Ventile beschreiben zu können, war es erforderlich, den 
Volumenstrom und die Verschiebung der Ventilklappe in Abhängigkeit von der Zeit zu ken-
nen. Daher wurden in den Steuerungsmakros nach erfolgter Rechnung zwei Makros aufgeru-
fen, die die gewünschten Daten aus den Ergebnisdateien extrahierten oder weiterverarbeite-
ten.  
Ein Makro lud die Ergebnisse der Strukturrechnung ein und speicherte die Verschiebun-
gen eines Knotens an der Klappenspitze für jeden Zeitschritt in eine Datei. Das andere Makro 
errechnete den Volumenstrom durch eine vom Benutzer vorgegebene Randfläche des Flu-
idmodells für jeden Zeitschritt, der in der Ergebnisdatei vorlag. Die Volumenströme wurden 
zusammen mit der Zeit, der Druckdifferenz und der Strömungsgeschwindigkeit eines Knotens 
in der Mitte der Auslassfläche in einer Datei gespeichert.  
Während des Modellaufbaus wurde das geometrische Modell in ein diskretes Netz aus 
finiten Elementen überführt. Die Diskretisierung übte einen großen Einfluss auf die Genauig-
keit der Berechnungsergebnisse aus. Im Allgemeinen führte eine Verfeinerung des Finite Ele-
mente Netzes zu einer größeren Genauigkeit der Berechnungsergebnisse. Auf Grund der be-
grenzten Speicherkapazität der vorhandenen Rechenanlagen war eine Netzverfeinerung 
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jedoch nicht unbeschränkt möglich. Numerische Fehler konnten für sehr umfangreiche Netze 
zu einer Verringerung der Genauigkeit führen [45]. 
Einfache Geometrien, für die analytische Lösungen vorliegen, können zum Vergleich 
mit den FE Berechnungsergebnissen genutzt werden. Solche Vergleichsmöglichkeiten liegen 
beispielsweise für Biegebalken in der Strukturanalyse oder für Rohrströmungen in der Strö-
mungsmechanik vor [45]. Berechnungsprobleme, für die keine analytischen Lösungen vorlie-
gen, werden häufig mit Netzunabhängigkeitsuntersuchungen überprüft. In diesen Untersu-
chungen wurde die Netzfeinheit ausgehend von einem groben Netz stetig gesteigert. In vielen 
Fällen konvergierten die Berechnungsergebnisse mit steigender Elementzahl gegen einen 
konstanten Wert. Ein solches konvergentes Verhalten lieferte einen Anhaltspunkt für die er-
forderliche Diskretisierung.  
Die Ergebnisse der Netzunabhängigkeitsanalyse für das Fluidmodel sind in Abbildung 
40 dargestellt. Aus den Simulationsergebnissen geht hervor, dass für einen Anstieg der Ele-
mentzahl von 56544 auf 118975 der Volumenstrom um 1,11% abnimmt. Die Zunahme von 
56544 auf 241520 Elemente bewirkt eine Abnahme des Volumenstroms um 1,62%. Eine sol-
che Änderung wird als ausreichend klein angesehen, so dass weiterhin eine Diskretisierung 
mit 56544 Elementen benutzt wird. 
 
Abbildung 40: Netzunabhängigkeitsuntersuchung für das Fluidmodell  
Die Ergebnisse der Netzunabhängigkeitsanalyse für das Strukturmodell sind in Abbil-
dung 41 dargestellt. Auf die Ventilklappe wurde ein konstanter Druck von 100 kPa aufge-
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bracht, der zu einer Verschiebung führt. Eine Erhöhung der Elementzahl von 6000 auf 12000 
führte zu einer Zunahme der Verschiebung um 0,96%, eine Erhöhung auf 49152 Elemente zu 
einer Zunahme um 2,2%. Die Änderung wurde als ausreichend klein betrachtet, so dass für 
weitere Simulationen eine Diskretisierung mit 6000 Elementen benutzt wurde.  
 
 
Abbildung 41: Netzunabhängigkeitsuntersuchung für das Strukturmodell 
 
Die Netzunabhängigkeitsuntersuchungen ermöglichen die Auswahl von Diskretisierun-
gen, die für die FSI Untersuchungen geeignet erscheinen. 
 
7.5 Stationäre Fluid-Struktur-Interaktion 
Im Weiteren wurden stationäre FSI Simulationen durchgeführt. Aus diesen Berechnun-
gen gingen die Volumenströme für verschiedene Druckdifferenzen hervor. Aus den Volumen-
strömen für betragsmäßig gleiche Drücke in Durchlass- und Sperrrichtung wurden nach For-
mel 5 die Diodizitäten berechnet. Für jede Ventil-Variante wurde jeweils eine Simulation mit 
50 Zeitschritten in Durchlass- und in Sperrrichtung durchgeführt. Da die ermittelten Rey-
noldszahlen klein waren (siehe Kapitel 5.2) konnte von einer laminaren Strömung ausgegan-
gen werden. 
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Die ermittelten Diodizitäten der Ventil-Typen I-IV aus Tabelle 5 sind in Abbildung 42 in 
Abhängigkeit des Drucks dargestellt. Die Steigung aller Kurven entwickelt sich exponentiell 
mit steigendem Druck. Je länger die Ventilklappen, bei gleicher Breite, Höhe und Abstand der 
Klappen sind, desto höher sind die erreichten Diodizitäten der unterschiedlichen Varianten bei 
gleichem Druck.  
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Abbildung 42: Simulierte Diodizitäten der Ventile des Typs I-IV 
Die höchste Diodizität wird von Ventil IV mit einer Ventillänge von 1000 µm bei einem 
Druck von 55 kPa erreicht.  
In Abbildung 43 sind die ermittelten Diodizitäten der Ventile des Typs V-VIII aus Ta-
belle 5 in Abhängigkeit des Drucks dargestellt. Die Steigung aller Kurven entwickelt sich 
auch hier exponentiell mit steigendem Druck. Die höchste Diodizität wird von Ventil VIII mit 
einer Ventillänge von 1000 µm bei einem Druck von 55 kPa erreicht.  
In Abbildung 44 sind die maximal simulierten Diodizitäten der Ventiltypen I-IV und V-
VIII in Bezug auf die Länge der Ventilklappen dargestellt. Angenähert werden die Werte für 
beide Ventilgruppen jeweils mit einem Polynom zweiten Gerades. Die Funktionen des Poly-
noms für die Ventilgruppe I-IV lautet: y = -1E-06x2 + 0,0047x + 3,134 mit dem Be-
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stimmtheitsmaß R² = 0,9991 und für die Ventilgruppe V-VIII: y = -5E-07x2 + 0,0015x + 
0,9936 mit R² = 0,9991.  
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Abbildung 43: Simulierte Diodizitäten der Ventile des Typs V-VIII 
7.1 Diskussion  
Für einige symmetrische Fälle von Strömungen existieren geschlossene Lösungen der 
Navier-Stokes Gleichungen. Dazu zählen beispielsweise stationäre Rohrströmungen mit kreis-
förmigen und elliptischen Querschnitten oder die Strömung zwischen zwei parallelen, unend-
lich ausgedehnten und gegeneinander verschiebbaren Platten (Couette Strömung) [20-22, 29-
31]. Da die Geometrie der Venenklappenventilen komplex war, wurden in dieser Arbeit nume-
rische Methoden (FEM) zur Simulation des Strömungs- und des mechanischen Verhaltens 
eingesetzt, um unterschiedliche Ventilbauformen in der Entwurfsphase auf ihre Funktionsfä-
higkeit zu testen. Die FEM Verfahren eigenen sich gut für Strömungen mit kleinen Reynolds-
zahlen, die in Kapitel 5 dargestellt wurden [60]. 
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Abbildung 44: Vergleich der maximalen, simulierten Diodizitäten 
 
Im Gegensatz zu den Ventilen aus [18-20] wurde in dieser Arbeit erstmalig numerische 
Simulationen von duktilen Fluid-Struktur-Interaktionen mit Hilfe von stark gekoppelten, par-
titionierten Verfahren für bionische Mikroventile durchgeführt. Die stark gekoppelten, partiti-
onierten Verfahren zeichneten sich dadurch aus, dass am Ende eines Zeitschritts sämtliche 
Kopplungsbedingungen zwischen den Feldern erfüllt waren und sich das Gesamtsystem in 
seiner Gleichgewichtslage befand. 
In den Simulationen wurden zunächst die Volumenströme der einzelnen Ventilvarianten 
in Durchlass- und Schließrichtung in Abhängigkeit des Druckes ermittelt. Die Volumenströme 
wurden bis zu einem maximalen Druck von 55 kPa ermittelt. Ab Drücken von 50 kPa traten 
die Ventilklappen in der Mitte des Kanals in Kontakt. Die Deformationen wurden beim höhe-
ren Drücken so groß, dass sie von dem Simulationsmodell nicht mehr erfasst werden konnten. 
Aus diesem Grund wurden, wie in Kap. 7.3 dargestellt, Kontaktelemente vom Typ Targel 170 
eingeführt. Die numerischen Simulationen ergaben, dass der größte Druck (bei Strömung in 
Schließrichtung), und damit die größte Verformung, am Anfang der taschenförmigen Aus-
buchtungen entstanden, wie in Abbildung 45 dargestellt ist.  
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Je größer die Verformung, desto kleiner wird der Kanalquerschnitt. Je kleiner der Ka-
nalquerschnitt wird, desto größer werden die Diodizitäten. Am Ort der höchsten Verformun-
gen wurden in Kapitel 9.2 die Translationsmessungen durchgeführt um die Translation expe-
rimentell zu quantifizieren.  
 
 
 
Abbildung 45: Simulation des Dehnungsverhaltens  
 
Die dargestellten Diodizitäten der unterschiedlichen Ventiltypen zeigt für Ventile mit ei-
ner Ventilhöhe von 70 µm einer Breite der Ventilklappen von 20 µm und einer Länge von 
300, 550, 700 und 1000 µm innerhalb des untersuchten Druckbereichs einen Anstieg der Dio-
dizität. Wie in den Federsteifigkeitsmessungen aus Kapitel 6 dargestellt, zeigt sich, dass je 
länger die Ventilklappen bei gleicher Höhe sind, desto duktiler sind sie und desto höher ist die 
Diodizität. Dem gegenüber steht der in Abbildung 44 dargestellte Zusammenhang. In dem 
Verlauf der Trendline ist dargestellt, das eine Vergrößerung der Länge der Ventilklappen zu 
einem immer geringer werdenden Anstieg der Diodizität führt. Dies wird besonders deutlich 
bei der Ventiltypgruppe die eine Breite der Klappen von 20 µm besitzen. Je länger die Ventil-
klappen werden, desto höher ist der hydraulische Widerstand wie in Kapitel 5 dargestellt.  
Aufgrund der höheren Breite (30 µm) der Ventile des Typs V-VIII und der damit ein-
hergehenden Erhöhung der Steifigkeit der Ventilklappen ist die Steigung der Graphen deutlich 
niedriger. Die Diodizitäten sind im Gegensatz zu den dünneren Ventilklappen deutlich gerin-
ger. 
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8 Herstellung bionischer Mikroventile und der Versuchsein-
heit 
8.1 Fertigung der Urform 
Im Weiteren wurden die PDMS Systeme mit den Ventilen und die Versuchseinheiten ge-
fertigt. Zunächst wurden 4“-Siliziumwafer strukturiert, um sie als Urform für die spätere soft-
lithografische Abformung nutzen zu können. Die Strukturierung der Silizium-Wafer wurde 
mit einem additiven Verfahren (Schichtauftrag von Fotolacken, Abbildung 46) durchgeführt.  
 
 
Abbildung 46: 4“ Si-Wafer mit 70 µm hohen Lackstrukturen 
Die Urformen für die softlithografische Abformung wurde mit Hilfe von Fotolack 
(9260, Clarinant) hergestellt, die auf Siliziumwafern mit klassischen photolithographischen 
Techniken hergestellt wurde (Abbildung 46). Die Höhe des Fotolackes betrug 70 µm.  
Um die spätere softlithografische Abformung zu erleichtern, wurden die Wafer nach 
dem Belackungsprozess mit Parylene C (SCS, Indianapolis, USA) beschichtet.  
 
8.2 Herstellung des PDMS Multilayers 
Die softlithografische Abformung und die anschließende Herstellung des PDMS Mul-
tilayers sind in Abbildung 47 dargestellt.  
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Abbildung 47: Herstellung des PDMS – Multilayersystems 
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Abbildung 48: Oben: Mit PDMS gefüllte Teflonformen. Unten: Entformtes PDMS 
System 
Auf die Urformen wurde das flüssige Polymer in einer Teflon-Form von 5 mm Höhe 
aufgetragen, wie in Abbildung 48 dargestellt ist. In der offenen Form kam es aufgrund der 
Oberflächenspannung des Polymers zu einer Überhöhung, die zu Undichtigkeiten bei den 
Versuchen führte. Um dem entgegen zu wirken wurde in die Form um die Kavität eine Nut 
gefräst. 
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Abbildung 49: Querschnitt der Teflonform 
Auf einem zweiten, unstrukturierten Wafer wurde eine 100 µm hohe PDMS-Schicht 
aufgeschleudert. Hierzu wurde zunächst die Schichtdicke in Abhängigkeit von der Rotations-
geschwindigkeit des verwendeten Spin Coaters ermittelt, wie in Abbildung 50 dargestellt ist. 
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Abbildung 50: Schichtdicke der PDMS Membran in Abhängigkeit der Rotationsge-
schwindigkeit des Spin-Coaters 
Form ohne Nut 
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In beiden Layern des additionsvernetzenden Polymers wurde das Mischungsverhältnis 
der Grundkomponenten leicht variiert. So wurde in einem Layer ein Verhältnis von Platinka-
talysator- zu Monomerkomponente von 1:25 und in der Polymermembran ein Verhältnis von 
1:5 eingestellt. Der dünnere Layer wurde 5 Minuten und der strukturierte Layern 20 Minuten 
bei 80°C ausgeheizt. Nach dieser Zeit existierten in den beiden Layer noch unvernetzte Mole-
küle. Nachdem beide Oberflächen in Kontakt gebracht wurden und bei 80°C eine Stunde aus-
geheizt wurden, konnten die unvernetzten Moleküle beider Oberflächen mit einem Bindungs-
partner der anderen Oberfläche eine kovalente Bindung eingehen. Ein komplett abgeformtes 
PDMS-basiertes Mikroventil ist in Abbildung 51 dargestellt. 
 
 
Abbildung 51: PDMS-basiertes Mikroventil 
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8.3 Fertigung der Versuchseinheiten 
Die Funktionalität der gefertigten Multilayer-Systeme wurde mit Hilfe des in Abbildung 
52 dargestellten Versuchsträgers vor den Charakterisierungsversuchen überprüft. Hierzu wur-
de das PDMS System zwischen zwei Plexiglasplatten fixiert. In die Plexiglasplatten waren 
auf der einen Seite Fluidzufuhr und auf der anderen Seite pneumatische Anschlüsse mit Hilfe 
von Festo-Schnellverschlüssen fixiert. Das Fluid wurde in die Kanäle eingebracht und mit 
einer Mikroperistaltik bidirektional befördert. Die Einheit wurde unter ein Mikroskop mon-
tiert. Mit Hilfe einer Okular-CCD-Kamera wurden die Schließvorgänge qualitativ dokumen-
tiert. In Kapitel 9.2 wurden hiermit die Translationsmessungen durchgeführt. 
 
 
Abbildung 52: Versuchseinheit für Funktionalitäts- und Translationsmessung 
Da die Mikroventile für den Einsatz in komplexen Mikrofluidnetzwerken als          
Steuerelement zur Ansteuerung von biokatalytischen Reaktionskavitäten eingesetzt werden 
sollten, wurde eine weitere Versuchseinheit konstruiert und gefertigt, die wie eine Standard 
Mikrotiterplatte (MTP) aufgebaut war.  
In eine 5 mm starke PMMA-Platte wurden Reaktionskavitäten, Mikrokanäle und An-
schlüsse für die Pneumatik eingebracht wie in Abbildung 53 dargestellt ist. Als Material wur-
de Plexiglas gewählt, da es für Polymere eine gute Festigkeit, ausreichende chemische Be-
ständigkeit und eine im optischen Bereich geringe Absorptionsfähigkeit aufweist.  
3,5 mm 
PDMS-Membran 
mit Mikro-
ventilen 
Pneumatische 
Anschlüsse 
Fluidische An-
schlüsse 
  
91 
 
Abbildung 53: Deckel der Versuchseinheit 
 
 
 
 
 
 
 
Abbildung 54: Deckel mit PDMS-Block (rot) 
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Das PDMS-Multilayersystem mit den integrierten Ventilen wurde auf die entsprechen-
den Anschlüsse des Deckels gefügt, wie in Abbildung 54 dargestellt ist. In die Bodenplatte 
wurden Nuten gefräst, um Mikrodrucksensoren (Fraunhofer-Institut für Mikroelektronische 
Schaltungen und Systeme Duisburg, IMS) zu integrieren, die in Kapitel 9.3 beschrieben wer-
den. Anschließend wurden diese mit Hilfe einer dünnen PDMS-Membran passiviert. In Ab-
bildung 55 ist die gefügte Versuchseinheit, mit integriertem PDMS-Multilayersystem in der 
Konstruktionssicht, in Abbildung 56 im Querschnitt und in Abbildung 57 in realer Form dar-
gestellt. 
 
Abbildung 55: Zusammengesetzter Aufbau mit Deckel, PDMS-Block und Boden 
In die Kavitäten wurde das jeweilige Arbeitsfluid während der Versuche eingefüllt. Über 
die pneumatischen Anschlüsse wurde dann ein Druck aufgeprägt, um das Fluid zu aktuieren. 
In der Abbildung 56 ist das System im Schnitt dargestellt. 
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Abbildung 56: Versuchseinheit 
 
 
 
Abbildung 57: Versuchseinheit für Mikrodrucksensoren und Fluoreszenzversuche 
 
8.4 Pneumatische Ansteuerung der Versuchseinheit 
Der pneumatische Druck wurde während der Versuche direkt auf die Flüssigkeitssäule 
in den Reaktionskavitäten aufgebracht. Die Flüssigkeiten konnten so innerhalb der Versuchs-
plattform hin und her gepumpt werden. Der Druckregler war eine Eigenkonstruktion des Insti-
tuts (IWE1, RWTH Aachen) und konnte in verschiedenen Schrittweiten bis zu einer Genauig-
keit von 1 mBar geregelt werden. 
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Abbildung 58: Druckregler 
 
 
Abbildung 59: Ventilinsel mit Signalverarbeitung und Druckminderer 
 
Der Druck des elektronischen Druckreglers wurde in eine Ventilinsel eingespeist und in 
die einzelnen Ventile verteilt, um mehrere Versuchsplattformen parallel speisen zu können. 
Eingesetzt wurden 3/2-Wege Schnellschaltventile MH2 der Firma Festo. Diese Ventile besit-
zen kurze Schaltzeiten (< 2 ms), eine hohe Wiederholgenauigkeit (< 0,2 ms) und einen Durch-
fluss von 100 l/min bei einer Baubreite von 10 mm. Die Ventilinsel wurde mit einem 
LabView - Programm angesteuert. Das Programm erlaubt eine automatische Ansteuerung der 
einzelnen Kavitäten der Versuchseinheit.  
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8.5 Peristaltische Aktuation 
Als ein alternativer Aktuationsmechanismus wurde eine Mikroperistaltikpumpe nach 
dem Vorbild von [69] konzipiert. Hierzu wurden zwei mikrostrukturierte PDMS Schichten 
aufeinander gefügt. Durch die Kanäle der unteren Schicht flossen Fluide. Die Kanäle der obe-
ren Schicht, die orthogonal über den Fluidkanälen lagen, wurden durch pneumatischen Druck 
so stark erweitert, bis sie die darunterliegenden Kanäle verschlossen und so die Funktion von 
Ventilen übernehmen. Darüber hinaus wurden drei Ventile derart angesteuert, dass sie nach 
dem Prinzip einer Peristaltikpumpe das Fluid in beide Richtungen pumpen konnten. Das 
mehrlagige System ist in Abbildung 60, mit angeschlossener Pneumatik, dargestellt. 
 
 
Abbildung 60: Mehrlagiges Mikrofluidsystem mit peristaltischer Aktuation nach dem 
Vorbild von [69] 
 
Mit Hilfe eines LabView-Programms und einer digitalen I/O-Karte wurden externe 
pneumatische Ventile angesteuert. In Versuchen wurde Flüssigkeiten in den Fluid-Einlass der 
Fluidebene gegeben und das Medium mit Hilfe der Peristaltikpumpe befördert. Bei unter-
schiedlicher Dauer der Schaltimpulse wurde die Zeit gemessen, die zur Befüllung einer Kavi-
tät benötigt wurde. 
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Abbildung 61: Pumprate einer Mikroperistaltikpumpe nach dem Vorbild von [69] 
 
8.6 Diskussion 
Fertigung der Urform und des PDMS Multilayer 
Als Urformen wurde ein mit Fotolack strukturierter Wafer verwendet. Die PDMS Mul-
tilayer-Systeme wurden mit klassischen softlithographischen Techniken hergestellt, analog zu 
den Verfahren von [4, 5, 37, 38]. Über kovalente Bindung wurde der mit den Kanälen und 
Ventilen mikrostrukturierte Layer mit einem unstrukturierten Layer gefügt. Diese Verbindung 
hielt pneumatischen Druckdifferenzen von bis zu 200 kPa stand, bevor es zu Undichtigkeiten 
kam. 
 
Fertigung der Versuchseinheit, pneumatische Ansteuerung und peristaltische Ak-
tuation 
Es wurden im Weiteren zwei Versuchseinheiten konstruiert und gefertigt. Für die späte-
ren Translationsmessungen, die mit Hilfe eines Mikroskops und einer CCD Kamera durchge-
führt wurden, war die erste Versuchseinheit aufgrund ihrer guten Integrationsfähigkeit auf 
einem Objektträger eines Mikroskops geeignet.  
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Diese plattformbasierte Lösung der zweiten Versuchseinheit bot den Vorteil, dass die 
Versuchseinheit ohne zusätzliche Peripherie in Auswerteeinheiten, wie beispielsweise den in 
Kapitel 9.4 verwendeten Fluoreszenzreader, ausgelesen werden konnte. Die Geometrie und 
Position der Reaktionskavitäten entsprach der einer Mikrotiterplatte mit 48 Reaktionskavitä-
ten [35]. Der pneumatische Druck wurde durch Druckregler aufgeprägt, die vor Ihrem Einsatz 
kalibriert wurden, um beide Regler simultan zur Druckerzeugung und zum Messen verwen-
den zu können und die Werte direkt vergleichen zu können. Die ermittelten Messungen der 
mikroperistaltischen Aktuation sind zu denen von [69] vergleichbar und in Abbildung 61 dar-
gestellt. Die Mikroperistaltikpumpe, nach dem Vorbild von [69], bietet die Möglichkeit die 
bionischen Mikroventile in einem mikrofluidischen System aktuieren zu können und so die 
Integrationsdichte zu erhöhen. 
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9 Charakterisierung bionischer Mikroventile 
9.1 Hydraulischer Widerstand in der Versuchseinheit 
 
 
Abbildung 62: Hydraulische Einzelwiderstände in der Versuchseinheit 
Vor der Charakterisierung der Ventile wurde eine analytische Abschätzung hinsichtlich 
des hydraulischen Widerstandes der Versuchseinheit durchgeführt. Hierdurch sollte beurteilt 
werden können, wie hoch die Einzelwiderstände sind und an welchem Segment der höchste 
Druckabfall während der Messungen entsteht. So konnte analysiert werden, ob der Versuchs-
aufbau geeignet ist die mikrofluidischen Ventile zu charakterisieren. Die Druckdifferenz wur-
de analytisch in Abhängigkeit von der Kanalgeometrie und den Volumenströmen berechnet. 
Die Einzelwiderstände der Versuchseinheit sind in Tabelle 6 dargestellt. Wenn die Flüs-
sigkeit vom Reservoir 1 durch die gesamte Versuchseinheit bis in Reservoir 2 strömt, entsteht 
ein Druckabfall, der sich aus der Summe der hydraulischen Einzelwiderstände multipliziert 
mit dem Volumenstrom ergibt. 
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Mit der Hagen-Poiseuillesche Gleichung für newtonsche Flüssigkeiten in laminarer, rei-
bungsbehafteter Strömung, unter Beachtung der Ventiltypen und Fluideigenschaften aus Kapi-
tel 6, werden in Tabelle 6 die Einzelwiderstände der Abbildung 62 berechnet. Im Folgenden 
wird nur das Ventil betrachtet mit einem Abstand der Ventilklappen von 20 µm und einer Ven-
tillänge von 1000 µm, da es den höchsten hydraulischen Widerstand aller Ventiltypen besitzt.  
 
9.2 Translationsmessungen der Mikroventilklappen 
 
 
Abbildung 63: Messpunkt für die Translationsmessung 
Um das Verformungsverhalten der Mikroventilklappen zu charakterisieren, wurde die 
Translation der Ventilklappen optisch untersucht.  
Tabelle 6: Hydraulische Einzelwiderstände der Versuchseinheit  
Segment 
Hydraulischer Widerstand 
für H2O [ 3m
Pas ] 
Hydraulischer Widerstand 
für NaOH [
3m
Pas ] 
PDMS Ventil (Rh,max) 4,35E+13 2,67E+15 
PDMS Kanal 7,09E+12 4,36E+14 
PDMS Zugang 5,70E+08 3,51E+10 
PMMA Kanal 8,56E+08 5,26E+10 
Messpunkt der  
Translationsmessung 
100 µm 
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Abbildung 64: Translationsmessung der Ventiltypen Breite 20 µm 
Hierzu wurde in die erste Versuchseinheit aus Kapitel 8.3 PDMS Systeme mit unter-
schiedlichen Ventildesigns integriert und die Einheit anschließend auf dem Objektträger eines 
Mikroskops (Nikon, Eclipse L150) montiert. Die Translation wurde mit Hilfe einer ange-
schlossenen CCD Kamera (iDSP XC 229) detektiert und mit der Software ausgewertet.  
Als Design Varianten wurden Ventile verwendet, die bereits in Kapitel 7 simuliert wur-
den. Diese besaßen eine Höhe der Ventilklappen von 70 µm, eine Breite von 20 µm, einen 
Abstand von 20 µm und eine Länge der Ventilklappen von 300, 550, 700 und 1000 µm.  
Der Druck wurde in Schließrichtung der Ventile von 0 bis 65 kPa variiert und die ent-
sprechende Translation festgehalten. Untersucht wurden von jedem Design-Typ jeweils drei 
Systeme mit 10 Wiederholungen pro Typ. Die Ergebnisse der Messungen sind für die Ventil-
typen mit einer Breite der Ventilklappen von 20 µm in Abbildung 64 und für eine Breite von 
30 µm in Abbildung 65 dargestellt. 
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Abbildung 65: Translationsmessung der Ventiltypen Breite 30 µm 
 
9.3 Charakterisierung von Mikroventilen mit Mikrodrucksensoren 
 
 
 
 
Abbildung 66: Mikrodrucksensor des FhG-IMS 
Sensorenmembranen Anschlusspads Schalt-, Verstärkungs- 
und Recheneinheit 
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Zur experimentellen Verifikation der Diodizitäten der Ventile wurde erstmalig ein Abso-
lutdrucksensor eingesetzt, der für minimalinvasive, katheterbasierte Applikationen, (Sterimed, 
FhG-IMS , Fraunhofer-Institut für Mikroelektronische Schaltungen und Systeme) konzipiert 
wurde.  
 
 
         
            
Abbildung 67: Versuchseinheit der Drucksensormessungen 
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Der Katheterchip wurde in CMOS-Technologie hergestellt und diente der Messung von 
Druck und Temperatur für medizinische Anwendungen. Aufgrund seiner kleinen sensitiven 
Fläche und seines Auflösungsvermögens schien er zur messtechnischen Charakterisierung der 
Ventile geeignet. Beide Messsignale werden auf einem Siliziumchip gewonnen und mittels 
monolithisch integrierter Verstärker verstärkt.  
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Abbildung 68: Diodizitätsmessung mit den kapazitiven Drucksensoren  
Der Druckbereich liegt systembedingt zwischen 90 und 140 kPa. Die 4 Anschlusspads 
befinden sich alle auf einer Seite. Die Sensorsignale werden innerhalb des Katheterchips in 
einer ersten Verstärkerstufe verstärkt, wobei das Drucksignal zusätzlich eine kapazitäts-
/Spannungswandlung erfährt. Beide Signale erhalten in einer zweiten Verstärkerstufe einen 
Offsetabzug und werden in ein pulsweitenmoduliertes Signal gewandelt. 
Wie in Abbildung 67 dargestellt, wurden jeweils zwei Sensoren für ein Ventil in die Ver-
suchseinheit integriert. Hierzu wurden sie in die dafür vorgesehene Nut der Bodenplatte der 
Versuchseinheit mit Hilfe eines Klebers (Polytech. Inc.) fixiert. Der Abstand ist so bemessen, 
dass jeweils ein Sensor unter dem Eingang und ein Sensor unter dem Ausgang eines Mikro-
ventils platziert werden kann. Zur Passivierung wurde eine 50 µm dicke PDMS-Membran auf 
das Sensor-Array abgeschieden und die Bodenplatte samt Sensoren mit einem PDMS-
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Multilayersystem und dem Deckel der Versuchseinheit gefügt. Da die Sensoren lichtempfind-
lich sind, wurde der PDMS Membran ein Farbstoff beigemischt. 
Die Messungen wurden bezüglich des aktuellen Luftdruckes kalibriert. Mit Hilfe der 
pneumatischen Ansteuerung und der Druckregler wird pro Ventil jeweils in Durchgangs- und 
in Schließrichtung der Druckbereich durchlaufen und die entsprechenden Drücke gemessen. 
Dieser Vorgang wurde pro Ventil und Richtung zehn Mal wiederholt. Mit Hilfe von Formel 5 
wurden die entsprechenden Diodizitäten, in Abhängigkeit von dem Quotienten der gemesse-
nen Drücke, bestimmt. In Abbildung 68 ist exemplarisch die Diodizität in Abhängigkeit des 
relativen Druckes für ein Ventil mit einer Ventilhöhe von 70 µm einer Breite der Ventilklap-
pen von 20 µm, einem Abstand von 20 µm und einer Länge der Ventilklappen von 300 µm 
dargestellt.  
 
9.4 Charakterisierung von Mikroventilen mit fluoreszenzspektrogra-
fischen Verfahren 
In einem weiteren Charakterisierungsverfahren wurden die Messung der Volumen-
ströme in Abhängigkeit der Aktuationsdrücke optisch über die Änderung der Konzentration 
des Farbstoffes Fluoreszein in der Trägerflüssigkeit charakterisiert.  
Der Farbstoff löste sich durch mechanisches Schütteln vollständig in der Trägerflüssig-
keit. Fluoreszein wurde bei unterschiedlichen Drücken jeweils in Durchlass- und Schließrich-
tung der Ventile gepumpt. In Abhängigkeit des Druckes wurde die Intensitätsänderung des 
Farbstoffes in den Kavitäten der Versuchseinheit gemessen und mit Hilfe einer Kalibrations-
kurve den entsprechenden Volumenströmen zugeordnet. Aus den Volumenströmen in Durch-
lass- und Schließrichtung konnte nach Formel 5 die Diodizität der jeweiligen Ventilvariante 
bestimmt werden. 
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Abbildung 69: Fluoreszenzspektroskopische Charakterisierung der Mikroventile 
 
9.4.1 Messaufbau der fluoreszenzspektrografischen Messung 
Die fluoreszenzspektroskopische Ermittlung der Diodizitäten wurde mit Hilfe des Bio-
lectors (m2p-labs GmbH, Aachen) durchgeführt. Der Messaufbau, der in Abbildung 69 darge-
stellt ist, bestand aus dem Fluoreszenzlesegerät, einem optischen Faserbündel, einer Positio-
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niereinheit und einem horizontalen Schütteltisch. Die Messdaten des Fluoreszenzlesegerätes 
wurden an einem Rechner ausgewertet und weiterverarbeitet. Das Fluoreszenzlesegerät emit-
tierte mit Hilfe des optischen Faserbündels Licht mit einer Wellenlänge von 485 nm und maß 
die emittierte Fluoreszenz bei einer Wellenlänge von 520 nm. Um eine homogene Verteilung 
des Fluoreszenzfarbstoffes in den Kavitäten zu gewährleisten, wurde während der Versuche 
die Versuchseinheit mit einer Schüttelfrequenz von 800 rpm und einem Schüttelradius von 3 
mm geschüttelt. Die Optik wurde nicht mit geschüttelt und befand sich, getrieben von Line-
armotoren, unter der Versuchseinheit. 
 
9.4.2 Kalibration der fluoreszenzspektrografischen Messung 
Vor jeder Messung der Volumenströme der einzelnen Ventiltypen wurde pro Kavität ei-
ne Kalibration durchgeführt. Es wurden in die Kavitäten der Versuchseinheit unterschiedliche 
Konzentrationen des Fluoreszeins (F6377, Sigma-Aldrich), von 5 bis 50 µMol/l gegeben und 
die jeweilige Intensität gemessen. 
0 10 20 30 40 50
0
100
200
300
400
500
 Kalibrationsmessung
 Fit der Messung
In
te
n
si
tä
t 
[-
]
Konzentration[µMol/l]
 
Abbildung 70: Abhängigkeit der Intensität des Fluoreszeins von der Konzentration 
Die Kalibration wurde drei Mal pro Kavität wiederholt. Das Ergebnis einer Kalibration 
ist exemplarisch in Abbildung 70 dargestellt. Die Werte wurden linear gefittet:  
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y = 9,079 x -1,86 mit R² = 0,9994.         Formel 41 
 
9.4.3 Messung der Änderung der Intensität des Fluoreszeins und der Volumenströme 
Als nächstes wurde in die Kavitäten jeweils 30 µMol/l Fluoreszein in die Trägerflüssig-
keit gegeben. Während des gesamten Versuches wurde die Versuchseinheit kontinuierlich mit 
800 rpm und einem Schüttelradius von 3 mm geschüttelt. Nach dem Einfüllen wurde jeweils 
10 s gewartet, bis das Fluoreszein sich vollständig gelöst hat. Anschließend wurden auf die 
Flüssigkeit pneumatische Drücke (20, 40, 60, 80 und 100 kPa) ausgeübt, die die Flüssigkeit 
von der Kavität, über den PMMA Kanal, in das Multilayer-PDMS-System beförderte. Hier 
passierte sie die Mikroventile zunächst in Durchlassrichtung und floss über das PDMS-
System bzw. den PMMA Kanal in die gegenüberliegende Kavität, wie in Abbildung 71 darge-
stellt ist. 
 
 
Abbildung 71: Kavitäten sind mit Fluoreszein gefüllt (oben). Während des Versuches 
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Unter dieser Kavität war die Optik positioniert, die kontinuierlich die Änderung der In-
tensität des Fluoreszeins detektierte. Pro Minute wurde das externe pneumatische Ventil, über 
das der Druck auf die Flüssigkeit aufgeprägt wurde, für eine Sekunde geöffnet. Hierdurch 
wurde die Menge des durchströmenden Volumens begrenzt und dem Fluoreszein genug Zeit 
gegeben, sich vollständig in der Trägerflüssigkeit zu lösen. Der Vorgang wurde zwölf Mal 
durchgeführt, damit ein hinreichend großer Zeitraum für die Messungen bestand. Das gesamte 
System wurde danach mit deionisiertem Wasser gereinigt und die Versuche wurden analog zu 
denen der Durchlassrichtung noch einmal für die angenommene Schließrichtung der Mikro-
ventile durchgeführt. 
Exemplarisch für die Messungen sind in Abbildung 72 und Abbildung 73 die Änderun-
gen der Intensität über die Zeit, für Durchlass- und Schließrichtung des Mikroventils mit einer 
Höhe von 70 µm, einer Breite der Ventilklappen von 30 µm, einem Abstand der Ventilklappen 
von 20 µm und einer Länge von 700 µm für den niedrigsten Aktuationsdruck von 20 kPa und 
den höchsten Aktuationsdruck von 100 kPa dargestellt.  
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Abbildung 72: Fluoreszenzmessung mit 20 kPa Aktuationsdruck 
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Abbildung 73: Fluoreszenzmessung mit 100 kPa Aktuationsdruck 
9.4.4 Bestimmung der Volumenströme und der Diodizitäten 
Aus dem Verlauf der Intensitätsänderung über die Zeit wurden, mit Hilfe der Kalibrati-
onsmessung und dem Anfangsvolumen der Kavitäten von 700 µl, die jeweiligen Volumen-
ströme berechnet. Mit Formel 5 wurden anschließend die Diodizität aus dem Quotienten der 
Volumenströme in Durchlass-und Schließrichtung ermittelt. Die ermittelten Volumenströme 
für die verwendeten Ventile mit einer Höhe von 70 µm, einem Abstand der Ventilklappen von 
20 µm, einer Länge von 700 µm und einer Breite der Ventilklappen von 20 µm sind in Abbil-
dung 76 und 30 µm in Abbildung 74 für den jeweiligen Aktuationsdruck dargestellt.  
In Abbildung 77 und Abbildung 75 werden die hieraus ermittelten Diodizitäten jeweils 
mit den simulierten Werten für diese beiden Ventiltypen verglichen.  
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Abbildung 74: Volumenströme für Ventilklappenbreite von 30 µm 
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Abbildung 75: Gemessene und simulierte Diodizität von 30 µm breiten Ventilklappen 
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Abbildung 76: Volumenströme für eine Ventilklappenbreite von 20 µm 
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Abbildung 77: Gemessene und simulierte Diodizität von 20 µm breiten Ventilklappen 
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9.5 Diskussion 
Hydraulischer Widerstand in der Versuchseinheit 
Der hydraulische Widerstand des Systems wurde über die Summe der Einzelwiderstän-
de berechnet [19, 20, 29]. Da die Ventile den kleinsten Querschnitt in Bezug auf die Klappen-
länge im System besitzen, fällt der höchste hydraulische Widerstand über dem Ventil ab. Der 
PDMS Kanal liegt hinsichtlich des hydraulischen Widerstandes um eine Größenordnung unter 
dem des Ventils, der des PDMS Zuganges und des PMMA Kanals um 5 Größenordnungen. 
Die Werte für NaOH sind aufgrund der größeren dynamischen Viskosität um zwei Größen-
ordnungen größer als die von Wasser. Die Versuchseinheit war hinsichtlich des hydraulischen 
Widerstandes für die weiteren Versuche geeignet. 
 
Translation der Mikroventilklappen 
Die Simulationen aus Kapitel 7 zeigten, das bei steigendem Druck in Schließrichtung 
sich die Ventilklappen am Ventilhals schlossen. Als Messpunkt wurde daher der in den Simu-
lationen ermittelte Punkt der höchsten Verformung gewählt, wie in Abbildung 45 dargestellt 
ist. Um diesen Schließvorgang experimentell zu dokumentieren wurde die Translation der 
Ventilklappen optisch gemessen bis diese sich in der Mitte berührten. Ab diesem Punkt führte 
eine weitere Erhöhung des Druckes nur zu einer stärkeren Verformung der Klappen und zu 
einer weiteren Einengung des Restquerschnittes. Durch die zunehmende Einengung des Rest-
querschnittes kommt es, wie in Kapitel 5.2 dargestellt, zu einem zunehmenden Anstieg des 
Druckabfalls.  
Die Kurven der Ventilklappenlängen von 300, 550, 700 und 1000 µm steigen an, bis die 
Klappen sich in der Mitte berühren, wie in Abbildung 64 dargestellt. Die Ventilklappen mit 
einer Breite von 20 µm und einer Länge von 1000 µm berühren sich bei Drücken oberhalb 
von 45 kPa, die von einer Länge von 700 µm oberhalb von 52 kPa und die von einer Länge 
von 550 µm oberhalb von 65 kPa. Die Ventilklappen von 300 µm berührten sich aufgrund 
ihrer höheren Steifigkeit innerhalb des untersuchten Druckbereiches nicht (Abbildung 65). 
Die Daten für die hier dargestellten vier Ventiltypen stimmen mit den Simulationsergebnissen 
überein.  
Wie in Abbildung 64 dargestellt, reagieren die Ventilklappen der Länge von 300 µm erst 
ab einem Druck von 20 kPa. Beim maximalen Druck von 65 kPa sind sie nicht vollständig 
verschossen. Im Vergleich zu den Ventilen mit einer Breite der Ventilklappen von 20 µm ent-
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wickeln sich die Steigung der Kurven der Ventile mit einer Breite von 30 µm aufgrund ihrer 
höheren Steifigkeit, wie bei den Federsteifigkeitsmessungen aus Kapitel 6 dargestellt, deutlich 
langsamer. Es kommt innerhalb des untersuchten Druckraumes nicht zu einem Berühren der 
Ventilklappen. 
 
Charakterisierung der Mikroventile mit Mikrodrucksensoren 
Zur Charakterisierung der Mikroventile wurden erstmalig IMS Mikrodrucksensoren in 
die Versuchseinheit integriert und die Diodizitäten ermittelt. Die Ergebnisse der Versuche sind 
in Abbildung 68 dargestellt. Die untere Kurve stellt die gemessenen, die obere die simulierten 
Diodizitäten dar.  
Die Daten der gemessenen Kurve weichen von den Simulierten ab. Eine mögliche Er-
klärung hierfür ist die passivierende PDMS-Membran, die ein Dämpfungselement darstellt. 
Bei den folgenden Versuchen mit anderen Ventiltypen kam es ebenfalls zu deutlichen 
Abweichungen zwischen simulierten und gemessenen Werten. Weiterhin stellte sich das 
Handling der Drucksensoren hinsichtlich einer reproduzierbaren Integration der Sensoren als 
schwierig heraus. Es zeigt sich, dass dieses Messverfahren keine zuverlässigen und reprodu-
zierbaren Aussagen zulässt. Aufgrund der Erfahrungen mit den minimalinvasiven Druck-
sensoren wurde im Weiteren ein neues, optisches Messverfahren angewendet um die Nachtei-
le des Drucksensorverfahrens zu vermeiden und die Ventile hinreichend zu charakterisieren. 
 
Charakterisierung der Mikroventile mit fluoreszenzspektrografischen Verfahren 
Das fluoreszenzspektrografische Verfahren wurde erstmalig zur Charakterisierung der 
Strömungsvorgänge und Diodizitäten von bionischen, mikrofluidischen Ventilen eingesetzt. 
Für die Messungen wurden zunächst Kalibrationen durchgeführt, wie in Abbildung 70 
dargestellt. Da die Kalibrationsmessung einen linearen Zusammenhang zwischen der Intensi-
tät des Fluoreszenzsignals und der Konzentration des Fluoreszenzfarbstoffes ergeben hat, 
konnte die Funktion im weiteren Versuch dazu verwendet werden, um die Intensitätsdaten des 
Fluoreszeins auf die Volumenströme zu übertragen. Die Volumenströme ergaben sich, ausge-
hend vom dem Volumen von 700 µl pro Well zum Zeitpunkt 0, über das jeweils zu dosierte 
Volumen bei dem jeweiligen Druck über den Zeitraum der Messungen (jeweils 12 Sekunden) 
über diesen linearen Zusammenhang. 
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Die Änderung der Intensität des Fluoreszeins in Abhängigkeit des Drucks zeigte, für die 
Ventilklappenbreite von 20 µm sowohl für Durchlassrichtung als auch für die Schließrichtung 
ein lineares Verhalten für den jeweiligen pneumatisch aufgeprägten Druck. Die Steigung der 
Graphen in Durchlassrichtung war, aufgrund des größeren Volumenstroms, höher als die der 
Graphen in Schließrichtung. Bei einem Druck von über 80 kPa begann sich das Ventil zu 
schließen und bei 100 kPa war kein Fluidstrom in Schließrichtung festzustellen. Dieser Zu-
sammenhang wurde auch durch die Translationsmessungen in Kapitel 9.2 bestätigt.  
Aufgrund der Geometrie verhielt sich der Volumenstrom in Durchlassrichtung bei dem 
Ventil mit einer Klappenbreite von 30 µm ähnlich, wie in Abbildung 74 dargestellt ist. Auf-
grund seiner höheren Steifigkeit verformte es sich geringer und unterband den Volumenstrom 
nicht vollständig im untersuchten Druckbereich. 
Der Quotient der beiden Volumenströme, bei dem jeweiligen pneumatischen Druck, 
ergab nach Formel 5 die Diodizität. Während sich die Steigung der Kurve in Abbildung 77 
exponentiell entwickelt, weist die in Abbildung 75 (Ventilklappenbreite 30 µm) einen linearen 
Verlauf auf. Der Verlauf der Kurve zeigt, im Rahmen der Messungenauigkeit, eine hohe 
Übereinstimmung innerhalb des untersuchten, bzw. simulierten Druckbereichs von 20 bis 55 
kPa. Wie in den Simulationen gezeigt, sind die breiteren Ventilklappen steifer als die mit 20 
µm Klappenbreite. Der lineare Verlauf der Graphen sowohl in Durchlass- als auch in Schließ-
richtung zeigt, dass es im untersuchten Druckbereich zu keinem Verschluss der Ventile mit der 
Klappenbreite von 30 µm kommt. Bei Drücken oberhalb von 80 kPa kam es bei dem Ventil 
mit den 20 µm breiten Ventilklappen zu einem vollständigen Verschluss, so der Verlauf der 
Diodizität Di - > ∞ geht. 
Im Vergleich zu konventionellen Charakterisierungsverfahren [19, 31, 32, 35, 61] wurde 
bei der Fluoreszenzanalyse keine aufwendige Peripherie bzw. keine Integration von Sensoren, 
wie in Kapitel 9.3, zur Bestimmung der Diodizität der Ventile benötigt. In [31, 32] wurden die 
Volumenströme über die Verbiegung von Bauteilen bestimmt. Im Gegensatz hierzu wurde bei 
der in dieser Arbeit vorgestellten Fluoreszenzanalyse die Strömung nicht durch die zur Mes-
sung notwendigen Bauteile beeinflusst. Im Gegensatz zu den in [31] vorgestellten Hitze-
drahtmessungen zur Bestimmung des Volumenstroms wurde durch die Fluoreszenzanalyse 
das Medium nicht thermisch beeinflusst. Gegenüber der in [19, 61] vorgestellten Particle 
Image Velocimetry hat die Fluoreszenzanalyse auch nicht den Nachteil, dass Partikel in die 
Strömung eingebracht werden müssen. Diese können in ihrer Bewegung, aufgrund ihrer un-
terschiedlichen Dichte vom Strömungsverhalten des Fluids abweichen. Weiterhin besteht 
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beim PIV Verfahren die Möglichkeit der Agglomeration und die Verstopfung der Strukturen 
[31].  
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10 Zusammenfassung 
In dieser Arbeit wurde erstmalig das Prinzip der Venenklappen des menschlichen Blut-
kreislaufes als passives Steuerungselement in pneumatisch aktuierte, duktile Mikrofluidsys-
teme aus PDMS umgesetzt. Die mikrofluidischen Ventile wurden nach dem Vorbild der Ve-
nenklappen konstruiert, analytisch beschrieben, numerisch simuliert und anschließend 
gefertigt und charakterisiert. 
Gegenüber den in der Literatur (Kapitel 3.1) beschriebenen starren Ventilen gewährleis-
teten seine duktilen Ventilklappen einen vollständigen Verschluss (Di -> ∞). Gegenüber den 
aktiven Ventilen benötigte es keine aktive Ansteuerung und es war keine aufwendige Ferti-
gung notwendig. Lediglich eine passivierende Membran wurde über einen Konzentrations-
gradient des Polymers gefügt. Die Herstellung erfolgte durch standardisierte, softlithografi-
sche Abformungen. Gegenüber den in Kapitel 3.1 beschriebenen Hydrogel-Ventilen lagen die 
Schaltzeiten im Millisekunden- und nicht im Minutenbereich.  
Gegenüber den in Kapitel 3.2 dargestellten Venenklappen, besitzen sie den Nachteil, 
dass sie nur aus einem Material bestehen und mit minimal 20 µm Klappenbreite deutlich di-
cker sind als ihre biologischen Vorbilder. Wie in dem Kapitel 3.2 erläutert, handelt es sich bei 
der Struktur der Venenklappen um einen biologischen Faserverbundwerkstoff, dessen kolla-
gene Fasern Zugkräfte aufnehmen und dessen Extrazellularmatrix den Zusammenhalt gewähr-
leistet. Der „natürliche“ Faserverbundkunststoff bietet gegenüber dem reinen PDMS den Vor-
teil bei deutlich dünnerer Materialstärke Kräfte besser aufnehmen zu können und flexibler zu 
sein. 
Bei der analytischen Modellierung der Ventile wurde der Bereich abgeschätzt, in dem 
die Ventile für mikrofluidische Systeme dimensioniert werden konnten. Als untere Grenze, 
der kleinsten durchflossenen Querschnitte, wurde 0,5 µm ermittelt. Oberhalb dieser Grenze 
konnte das Fluid als Kontinuum in den numerischen Simulationen behandelt werden. Über 
die Reynoldszahlen und die Rohrreibungszahl, die mit Hilfe der Dimensionsanalyse ermittelt 
wurde, konnte in dem betrachteten Druck- und Geometriebereich laminare Strömung nach-
gewiesen werden, was die numerischen Simulationen entscheidend vereinfachte. Mit Hilfe 
der Eulerzahl konnte der entstehende Druckabfall in Abhängigkeit der Länge und des Durch-
messers der Strukturen dargestellt werden. Der in diesem Kapitel ermittelte höhere Druckab-
fall von längeren Ventilklappen stand der höheren Diodizität gegenüber, die im Kapitel der 
fluoreszenzspektrografischen Charakterisierung ermittelt wurde. Weiterhin wurde mit Hilfe 
  
118 
der Weberzahlen gezeigt, das je kleiner die Strukturen in mikrofluidischen Systemen werden, 
desto stärker überwiegen oberflächenbezogene- gegenüber Trägheitskräften. 
Das Design der Ventile leitete sich vom biologischen Vorbild ab und bestand aus zwei 
Ventilklappen. Entsprechend einer Vorzugsrichtung wurden die Ventilklappen in einer Rich-
tung bei steigendem Volumenstrom zusammengedrückt, wodurch der Fluidstrom unterbunden 
wurde. Die Ventile und der kleinste durchströmte Bereich sollten hinreichend groß sein um 
Flüssigkeitsmengen im nl – Bereich passieren zu lassen und robust gegen auftretende Ver-
schmutzungen sein, aber auch hinreicht klein, um ein Verschließen der Ventilklappen im un-
tersuchten Druckbereich von 0-200 kPa zu gewährleisten. Bei höheren Drücken kam es zu 
Undichtigkeiten der PDMS Systeme.  
Die Höhe der Ventilklappen wurde, bedingt durch die Urfomen des softlithographischen 
Abformprozesses, auf 70 µm festgelegt. Bei dieser Höhe wurde die kleinste Breite der Ventil-
klappen auf 20 µm festgelegt, da es bei den softlithographischen Entformungen kleinerer 
Klappenbreiten zu Abrissen kam. Ventilklappen mit einer Breite von über 30 µm wiesen eine 
zu hohe Steifigkeit auf, als das sie sich im untersuchten Druckbereich hätten schließen kön-
nen. Gleiches galt für die Länge der Ventilklappen von unter 300 µm. Aus Kapitel 5 und dem 
hier dargestellten Druckabfall über die Länge der Klappen wurde ersichtlich, das Längen über 
1000 µm einen zu großen Druckabfall verursachten. Die Länge wurde daher im Bereich 300-
1000 µm untersucht. Die Federsteifigkeiten der Ventile wurde mit Hilfe eines Mikro-
Federmessstandes ermittelt und die Parameter der numerischen Simulation in Kapitel 7 über-
geben. Wie vermutet, weisen Schlankere und Längere gegenüber Dickeren und Kürzeren ge-
ringere Steifigkeiten auf. Wie im Kapitel 9.1 dargestellt, resultiert aus der größeren Länge 
auch ein höherer hydraulischer Widerstand. 
Im Gegensatz zu den in der Literatur dargestellten stark gekoppelten, partitionierten Si-
mulationsverfahren für starre Mikroventile wurde in dieser Arbeit erstmalig dieses Verfahren 
für duktile, bionische Strukturen aus PDMS angewendet. Mit Hilfe der numerischen Fluid-
Struktur-Simulationen wurden, für die im Kapitel 6 definierten Ventiltypen, die Diodizität in 
Abhängigkeit des aufgeprägten Druckes ermittelt. Die Simulationen zeigten, dass die größten 
Verformungen am Halsbereich der Ventilklappen auftraten. Dieser Bereich wurde für die 
Translationsmessungen in Kapitel 9.2 ausgewählt. Als maximaler Druckbereich wurde 55 kPa 
festgelegt, da ab diesem Druck für das Simulationsverfahren unzulässige Verformungen auf-
traten. Alle Ventiltypen zeigten eine exponentielle Zunahme der Diodizität in Abhängigkeit 
des Druckes. Die maximale Diodizität von 6,4 wurde bei einem Druck von 55 kPa von dem 
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Ventil mit einer Höhe von 70 µm, einer Breite der Klappen von 20 µm, einem Abstand der 
Klappen von 20 µm und einer Länge von 1000 µm erreicht. Die Diodizitäten der Ventile mit 
den breiteren Klappen war bis zu einem Faktor von 3,37 kleiner als die schlankeren Ventile.  
Als Urformen für die softlithografische Abformung wurden belackte Wafer hergestellt. 
Um die im Herstellungsprozess entstandenen PDMS Systeme mit den integrierten Ventilen zu 
charakterisieren, wurden zwei Versuchseinheiten samt pneumatischer Ansteuerung konstruiert 
und gefertigt.  
Um die Venenklappen technisch nachzubilden, wurde als elastisches Substrat PDMS 
gewählt. Wie in Kapitel 3.5 dargestellt, wurde die Langzeitstabilität von PDMS gegenüber 
starken Basen und somit die Einsatzfähigkeit für biokatalytische Reaktionsführung in der Li-
teratur bisher noch nicht hinreichend aufgezeigt. Für Wasser, Lösungsmittel und Säuren, aber 
nicht für Basen wurde das Material charakterisiert. Daher wurde in dieser Arbeit erstmalig der 
Einfluss von starken Basen untersucht. Die Änderung der Adhäsionskräfte des PDMS in Ab-
hängigkeit von der Einwirkzeit der Basen auf das Silikon zeigte eine starke Änderung inner-
halb der ersten 6-8 Tage für NaOH. Nach dieser Zeit zeigten die Kurven ein deutliches Sätti-
gungsverhalten. Die Oberflächenrauheiten, die in diesem Zeitraum mit Hilfe eines 
Weißlichtinterferometers gemessen wurden, zeigten keine signifikante Veränderung. Die Ein-
lagerung polarer Moleküle in das Silikon, die mit Hilfe eines impedanz-basierten Messverfah-
rens charakterisiert wurde, zeigte ein vollständiges Sättigungsverhalten erst nach 3 Wochen. 
Auch wenn das Volumen noch nicht gesättigt war, veränderten sich die Oberflächeneigen-
schaften, welche für die Strömungen in den Mikrostrukturen relevant sein können, nach 6-8 
Tagen nicht mehr signifikant. Aufgrund der Untersuchung zeigt sich, dass sich PDMS grund-
sätzlich als Substrat für bionische Ventile in mikrofluidischen Systemen auch für biokatalyti-
sche Reaktionsführung eignet. Allerdings sollte das Substrat vor den Versuchen über einen 
Zeitraum von mindestens 6 Tagen innerhalb der Fluide konditioniert werden. 
Der höchste hydraulische Widerstand der Versuchseinheit mit integrierten PDMS Sys-
temen fiel über den Ventilen ab, da hier der kleineste Querschnitt in Bezug auf die Länge vor-
handen war. Die Translation der Ventilklappen wurde mit Hilfe eines optischen Messverfah-
rens dokumentiert. Die Messungen zeigten, dass die Ventilklappen der schlankeren und 
längeren Ventile sich bereits ab Drücken oberhalb von 45 kPa in der Mitte berührten. Die 
breiteren Ventilklappen von 30 µm zeigten innerhalb des untersuchten Druckbereichs keine 
Berührung am Punkt der größten Verformung auf. 
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Die Charakterisierung der Ventile mit Hilfe von kapazitiven Mikrodrucksensoren zeigte 
sich als herausfordernd, in Bezug auf Handling und Passivierung der Sensoren. Es traten Ab-
weichungen von den simulierten Diodizitäten auf, so dass dieses Messverfahren keine repro-
duzierbaren und zuverlässigen Aussagen über die Diodizitäten der Ventile zuließ. Allerdings 
wurde aufgrund dieser Erfahrungen im Folgenden ein optisches Messverfahren zur Charakte-
risierung verwendet. 
Das fluoreszenzspektrografische Verfahren, bei dem keine aufwendig integrierte Senso-
ren oder Peripherie verwendet werden musste, wurde erstmalig zur Charakterisierung der Vo-
lumenströme und Diodizitäten von bionischen, mikrofluidischen Ventilen eingesetzt. Mit Hil-
fe von Messungen der Änderungen der Intensität des Fluoreszenzfarbstoffes Fluoreszein und 
einer Kalibrationsmessung wurde jeweils in Durchlass- und in Schließrichtung der Volumen-
strom in Abhängigkeit des Druckes ermittelt. Mit Hilfe der Formel 5 wurden anschließend die 
Diodizitäten der verschiedenen Ventiltypen berechnet. Die Graphen der unterschiedlichen 
Ventiltypen zeigten, im simulierten Druckbereich bis 55 kPa, eine hohe Übereinstimmung mit 
den numerischen Simulationen auf. Für die schlankeren Ventiltypen ergab sich ein exponenti-
eller Verlauf, für die breiteren Ventilklappen ein nahezu linearer Verlauf. Die Versuche zeigten 
ein Schließen (Di -> ∞) der längeren (700 und 1000 µm) und schlankeren (20 µm) Ventil-
klappen im untersuchten Druckbereich. Das fluoreszenzspektrografische Verfahren zeigte sich 
als optisches Messverfahren reproduzierbar und geeignet zur Charakterisierung der hier unter-
suchten Ventile. 
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11 Ausblick 
Mittelfristige Ziele könnten die Integration der charakterisierten Mikroventile in pneu-
matisch aktuierte Mikrofluidsysteme zur Ansteuerung von Kavitäten einer Mikrotiterplatte 
sein. In Vorversuchen wurde, wie in Abbildung 78 dargestellt, eine solche Ansteuerung unter-
sucht. Im oberen Teil der Abbildung ist eine Mikrotiterplatte und darauf in rot das Fluidsys-
tem mit den integrierten Ventilen dargestellt. Diese befinden sich jeweils vor dem Auslass in 
die Kavitäten und sollen den Rückstrom in das Fluidsystem verhindern. 
 
 
Abbildung 78: Integration der Mikroventile in eine Ansteuerung einer Mikrotierplat-
te 
In blau ist das pneumatische System dargestellt. Mit Hilfe eines pneumatischen Multi-
plexers nach Quake et al. [38] kann eine individuelle Kavität gezielt angesteuert werden. In 
dem unteren Teil der Zeichnung ist das gefügte System dargestellt. Auf die Titerplatte wurde 
das PDMS System verklebt und der pneumatische Druck über eine PMMA Platte eingekop-
pelt. Die prinzipielle Machbarkeit wurde in den Vorversuchen dargestellt, eine systematische 
und reproduzierbare Charakterisierung könnte mittelfristig erfolgen. 
9 mm 
12 mm 
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Das fluoreszenzspektrografische Verfahren stellte sich als neues und innovatives Cha-
rakterisierungsverfahren heraus, um die Diodizitäten von duktilen, mikrofluidischen Ventilen, 
die sich aus dem Vorbild der menschlichen Venenklappen herleiteten, zu charakterisieren. 
Mittelfristige Ziele könnten die Charakterisierung durch weitere bzw. alternative Verfahren 
sein.  
Im Rahmen weiterer Vorversuche wurde versucht mit Hilfe der Dopplersonographie, in 
der Gynäkologie des Aachener Klinikums, die Mikroventile zu charakterisieren. In Abbildung 
79 sind die ersten Ergebnisse dargestellt.  
 
 
 
 
 
Abbildung 79: Untersuchung der Mikroventile mit der Dopplersonografie 
Mit Hilfe eines Linearschallkopfes wurden über ein Gel Ultraschallwellen in das PDMS 
System eingekuppelt und die Strömungsgeschwindigkeiten ausgewertet. Die ermittelten Ge-
schwindigkeiten in Durchlassrichtung lagen in den ersten Vorversuchen bei bis zu 0,8 m/s bei 
einem Druck von 1,5 Bar. Diese Ergebnisse stimmten mit den in den numerischen Simulatio-
nen ermittelten Geschwindigkeiten überein. Da in dieser Arbeit die Schließfähigkeit bzw. die 
Diodizität der Ventile im Vordergrund stand wurde die Dopplersonografie nicht weiterver-
folgt. Es konnte durch diese Vorversuche dennoch die prinzipielle Eignung des Verfahrens zur 
Bestimmung der Strömungsgeschwindigkeiten von bionischen Mikroventilen gezeigt werden. 
In einem weiteren bionischen Ansatz wurde, im Rahmen eines Vorversuches, mit Hilfe 
der Mikrovenenklappen eine Muskelpumpe zur Aktuation eines Mikrofluidsystems entwi-
ckelt. 
Ventilbereich 
Schallsonde 
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Abbildung 80: Vorversuche zu einer Mikrospulenmembranmuskelpumpe 
In dem unteren Teil von Abbildung 80 ist die Muskelpumpe abgebildet. Sie bestand aus 
eine Mikrospule, die am IWE im Rahmen einer Dissertation von Herrn Dr.-Ing. Dennis Eller-
siek hergestellt wurde, und einem Mikromagneten mit einer Feldstärke von 1,5 Tesla. Spule 
und Magnet waren in das PDMS System eingelassen. Zwischen Spule und Magnet befand 
sich das Fluidsystem mit einer Pumpkammer. Jeweils am Ein- und Ausgang befand sich ein 
Mikroventil. Im menschlichen Körper befindet sich ein Teil der Venen mit integrierten Venen-
klappen zwischen Muskeln. Bei Bewegung werden die Venen zusammengepresst und mit 
Hilfe der Venenklappen wird der Blutstrom in Richtung Herz transportiert. Dies erleichtert 
dem Herzen das Pumpen aus den unteren Extremitäten gegen den hydrostatischen Druck. In 
ersten Vorversuchen konnte auch hier die Machbarkeit dargestellt werden. Mittel- und lang-
fristig könnte diese Muskelpumpe systematisch analysiert werden. 
  
Mikrofluidsystem 
mit integrierten 
Mikroventilen 
Mikroventile 
Mikrospule 
3 mm 
3 mm 
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